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Chapitre1
Introduction générale
Le terme "biomécanique" signifie la mécanique appliquée à la biologie. Dès l’antiquité, le livre
grec "Parties des animaux" écrit par Aristote (384–322 av. J-C.) et le livre chinois "Classique
interne de l’empereur Jaune" écrit par différents auteurs anonymes (472–221 av. J-C.) décrivent
l’anatomie et la fonction des organes internes. Dans ce dernier, on note les premiers concepts
de la circulation sanguine avec des déclarations telles que "les vaisseaux sanguins contiennent
le sang" et "tout le sang provient du cœur". Plus tard, les développements de la mécanique
classique ont permis d’initier les principes de la biomécanique. On note par exemple, William
Harvey (1578–1658) qui en 1615 présenta une théorie très précise de la circulation sanguine
sans avoir pu visualiser les vaisseaux capillaires. De ces prémices de la biomécanique ont découlé
de nombreuses études visant à comprendre et prédire le fonctionnement du corps humain et
notamment la circulation sanguine.
L’insuffisance veineuse traduit un mauvais retour du sang des membres inférieurs vers le cœur.
Chez un sujet sain, plusieurs mécanismes sont impliqués dans le retour veineux : la pompe
musculaire du mollet activée par la contraction des muscles de la jambe ; le système valvulaire
qui agit comme des clapets anti-retour en divisant la colonne sanguine en plusieurs segments
et l’activité sympathique qui contracte les cellules musculaires de la paroi veineuse. Lorsqu’un
ou plusieurs de ces mécanismes est défaillant, l’insuffisance veineuse apparaît.
La compression élastique est la thérapeutique traditionnellement employée pour prévenir ou
traiter les symptômes liés à l’insuffisance veineuse. Plusieurs dispositifs médicaux textiles per-
mettent de l’appliquer. On s’intéresse ici aux bas médicaux de compression. La compression
élastique agit en diminuant la pression pariétale provoquant une meilleure coaptation valvulaire
et une restauration ou augmentation du débit sanguin. Malgré l’accord du corps médical sur les
bienfaits de ce traitement, les objectifs thérapeutiques fixés ne sont pas toujours atteints. Ceci
s’explique par une mauvaise connaissance de l’action biomécanique du traitement compressif
sur la jambe et donc par une difficulté de la communauté scientifique à dresser des recomman-
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dations en termes de quantité de pression à appliquer et de localisation.
La littérature rapporte l’importance de la transmission de pression au travers des tissus mous,
ce qui a conduit à la création de modèles biomécaniques par éléments finis permettant d’éva-
luer cette transmission de pression. Afin de déterminer les facteurs influant la variabilité inter-
individus responsable du manque d’efficacité du traitement chez certains patients, ces modèles
biomécaniques doivent être personnalisés en termes de propriétés mécaniques et de géométrie.
Plusieurs méthodes permettent aujourd’hui de caractériser les propriétés mécaniques des tissus
mous in vivo. On note par exemple les technologies permettant une mesure directe des proprié-
tés mécaniques comme l’élastographie et l’indentation. De même, on s’intéresse aux méthodes
inverses couplant un modèle éléments finis à des données expérimentales, permettant d’identi-
fier les paramètres des lois de comportement.
Dans cette étude, on s’applique à développer des méthodologies permettant de caractériser les
propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe, dans le but de créer des modèles biomé-
caniques personnalisés par éléments finis permettant de prédire les effets de la compression
élastique sur la jambe.
Outre une introduction et une conclusion, cette thèse se décline en quatre chapitres dans lesquels
sont abordés l’identification des propriétés mécaniques des tissus mous et la prédiction de
l’action des bas médicaux de compression sur la biomécanique de la jambe humaine :
— Le deuxième chapitre présente le cadre de travail. L’importance des tissus mous dans le
traitement de l’insuffisance veineuse y est abordée par une description des composantes de
la jambe et leur rôle dans le retour veineux. Puis un état de l’art présente les réponses déjà
apportées par la communauté scientifique et les questions encore en suspens. Également,
une description des technologies disponibles pour l’identification des propriétés mécaniques
permet de définir les méthodologies à mettre en place. Ce chapitre se termine par les objectifs
définissant cette étude.
— Le troisième chapitre présente une méthodologie d’identification des propriétés méca-
niques des tissus mous superficiels par mesures d’élastographie ultra-sonore par ondes de
cisaillement. Après une description détaillée de cette approche, les résultats de son applica-
tion à cinq sujets sains sont exposés.
— Le quatrième chapitre présente une méthodologie d’identification des propriétés méca-
niques des tissus mous profonds par une approche inverse couplant un modèle par éléments
finis à un essai expérimental de compression localisée sur la jambe. Après une description
détaillée de cette méthodologie et son évaluation, les résultats de son application à quatre
sujets sains sont exposés.
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— Le cinquième chapitre présente l’association des deux méthodologies développées pré-
cédemment dans la création de modèles numériques personnalisés en termes de propriétés
mécaniques et de géométrie de la jambe humaine sous compression élastique. Les résultats
du calcul de ces modèles pour quatre sujets sains sont présentés.
Enfin, on conclut avec une présentation synthétique des résultats obtenus, une discussion des
hypothèses et des limites du travail effectué et une présentation des perspectives de développe-
ment envisagées.
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Chapitre2
Introduction à la caractérisation des
propriétés mécaniques des tissus mous de la
jambe humaine
Ce chapitre présente le contexte médical et scientifique de cette étude. Il définit le
positionnement de ce travail de thèse par rapport à la littérature et expose les principales
hypothèses.
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Chapitre 2. Introduction à la caractérisation des propriétés mécaniques des tissus mous de la
jambe humaine
2.1 Importance des tissus mous dans le traitement de l’insuffi-
sance veineuse
L’insuffisance veineuse des membres inférieurs traduit un mauvais retour du sang vers le cœur
provoquant des symptômes allant de la simple sensation de jambe lourde jusqu’à l’apparition
d’ulcères veineux. Les causes sous-jacentes sont multiples et dépendent de la pathologie. Le
traitement de référence est actuellement la compression des tissus mous par bas de compres-
sion médicalisés. Ces bas sont utilisés aux stades préventifs et curatifs.
Bien que globalement leur efficacité ne soit plus à prouver, il subsiste des hétérogénéités d’ef-
ficacité d’un sujet à un autre. De plus, les mécanismes influant la réponse de la jambe à cette
compression sont encore mal appréhendés. La littérature montre l’effet important de la trans-
mission de pression au travers des tissus mous dans le traitement de l’insuffisance veineuse par
compression élastique [Avril 12].
On s’intéresse donc ici aux facteurs pouvant influencer cette transmission de pression. Pour
cela, il est important d’étudier la composition de ces tissus mous, la manière de simuler leur
comportement numériquement et la façon dont on peut caractériser leurs propriétés mécaniques.
2.1.1 Anatomie de la jambe
Préambule
La jambe est la partie du membre inférieur comprise entre les articulations de la cheville et du
genou. Elle est composée de deux os longs, le tibia et la fibula, qui en assurent le maintien struc-
tural. La répartition des tissus mous autour de ces os est inégale, avec une épaisseur fine du côté
antéro-médial de la jambe, une partie plus épaisse du côté antéro-latéral et une partie charnue
sur tout le côté postérieur de la jambe appelée mollet. L’ensemble du travail présenté porte
sur une coupe transversale de la jambe à la hauteur où la circonférence du mollet est maximale.
Sur la coupe transversale présentée en figure 2.1, on identifie les tissus mous entourant les
deux os (tibia et fibula) de la jambe. Les éléments auxquels on va s’intéresser dans cette étude
composant les tissus mous sont, du plus superficiel au plus profond, la peau, les tissus adipeux
sous-cutanés, le fascia cruris et les quatre loges musculaires. Ce à quoi s’ajoutent trois réseaux
veineux : un superficiel, un profond et un transverse. Tous ces éléments sont présentés plus en
détail ci-dessous [Kamina 90].
Les tissus musculaires
La jambe est composée de quatre loges musculaires. Une loge est un compartiment englobant
un ou plusieurs muscles. Cette loge est entourée d’une aponévrose. La composition des loges et
leur fonction physiologique sont expliquées ci-dessous.
La loge antérieure est située entre le tibia et la fibula sur la partie antérieure de la jambe.
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Figure 2.1 – Anatomie de la jambe - Coupe transversale de la jambe droite. Le fascia cruris
sépare les tissus superficiels, constitués des tissus adipeux, de la peau et des veines superficielles,
et les tissus profonds, composés des quatre loges musculaires et des veines profondes. Adapté
de [Braus 21].
Voici sa composition :
1. Le muscle tibial antérieur, responsable de la flexion dorsale du pied sur la jambe et par-
ticipant à l’inversion du pied (i.e. porte la face plantaire du pied en médial, en soulevant
son bord médial).
2. Le muscle extenseur commun des orteils, responsable de l’extension des orteils et
participant à la flexion dorsale du pied sur la jambe.
3. Le muscle long extenseur du pouce, responsable de l’extension du pouce et participant
à la flexion dorsale du pied sur la jambe.
La loge latérale est située latéralement à la fibula. Voici sa composition :
1. Le muscle court fibulaire.
2. Le muscle long fibulaire.
Ces deux muscles sont responsables de l’éversion du pied (i.e. porte la face plantaire du pied
en latéral, en soulevant son bord latéral) et participent à la flexion plantaire.
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Les deux loges postérieures (profonde et superficielle) sont les plus développées, leur rôle est
essentiel pour la marche.
La loge postérieure profonde comprend trois muscles profonds :
1. Le muscle tibial postérieur, responsable de l’inversion du pied et de la flexion plantaire.
2. Le muscle long fléchisseur des orteils, responsable de la flexion des orteils, participant
à la flexion du pied et stabilisant le corps en position debout.
3. Le muscle long fléchisseur du pouce, responsable de la flexion du pouce, participant
au fléchissement plantaire et à l’inversion du pied.
La loge postérieure superficielle contient le muscle triceps sural. Sa composition est la suivante :
1. Le muscle gastrocnémien, muscle bi-articulaire constitué de deux chefs, un médial et
un latéral, se rejoignant au tiers inférieur de la jambe.
2. Le muscle soléaire, rejoignant le gastrocnémien au niveau du tendon d’achille.
Le muscle du triceps sural agit sur le genou et la cheville. Il est responsable de la flexion du
genou par l’action des chefs gastrocnemiens et est responsable de la flexion plantaire du pied.
Il a un rôle essentiel dans le retour veineux en se contractant autour des veines du système
veineux profond.
Le tissu adipeux
Le tissu adipeux est essentiellement composé de cellules graisseuses appelées adipocytes, qui se
chargent de triglycérides. Les adipocytes stockent les triglycérides jusqu’à une taille cellulaire
située entre 70 µm et 120 µm. Lorsque cette taille est dépassée, l’adipocyte ne peut plus stocker
de graisse et déclenche la formation d’une nouvelle cellule. Chez un sujet sain, le tissu adipeux
est composé de 20 à 30 milliards d’adipocytes. Ceci correspond à 20-25% de la masse totale
pour la femme et 15-20% pour l’homme.
On distingue au sein du tissu adipeux, la graisse blanche de la graisse brune (présente essen-
tiellement chez les nouveaux nés). La graisse blanche assure un rôle de structure en constituant
un support adaptatif face aux contraintes mécaniques, en répartissant par exemple les charges
au niveau du coussinet plantaire. Essentiellement localisé en sous-cutané, le tissu adipeux peut
avec l’âge s’intégrer au sein des loges musculaires, ce qui peut avoir un impact lors du traitement
de l’insuffisance veineuse.
Le fascia
Le fascia est un tissu conjonctif dense qui entoure le muscle. Il contient essentiellement des fibres
élastiques et des fibres de collagène ainsi que des cellules appelées fibroblastes. L’ensemble des
muscles de la jambe est recouvert en surface de la peau doublée du fascia superficiel et du fascia
profond. Ce dernier est au contact des fascias musculaires [Kamina 90].
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Le fascia agit comme une lame contentive qui renforce la contraction musculaire. Il est impliqué
dans la propagation ou le confinement de certaines affections, comme le syndrome des loges. La
continuité du tissu conjonctif dans le corps humain, le rôle mécanique de contention du fascia
et la capacité des cellules fibroblastes à communiquer entre elles impliquent que le fascia peut
servir de système de signalisation en étant sensible aux stimuli mécaniques du corps entier.
Il peut également avoir un rôle proprioceptif [van der Wal 09] semblable à celui du système
nerveux [Langevin 06].
Dans la jambe, deux fascias sont à considérer : le fascia cruris et le fascia lata. A quoi s’ajoutent
d’autres membranes fibreuses comme la membrane interosseuse (entre le tibia et la fibula) et
les septa intermusculaires (i.e. membrane fibreuse séparant les groupes musculaires).
Le fascia lata, le plus superficiel, est une couche de tissu conjonctif placée juste en dessous
de la peau, alors que le fascia cruris est plus épais et dense. Les deux fascias peuvent être
confondus sauf à l’endroit entourant la veine saphène car les deux fascias forment un canal
autour de cette veine [Papadopoulos 81]. Ce canal semble jouer un rôle particulier dans la
réduction du risque de varices car on observe des varices le plus souvent sur les veines hors de
ce canal [Bergqvist 07].
2.1.2 Le retour veineux
La circulation sanguine permet de fournir aux cellules de l’organisme l’oxygène et les nutri-
ments nécessaires à leur fonctionnement et permet le transport des déchets rejetés comme le
dioxyde de carbone et l’urée aux organes les traitant. Le système artériel est responsable du
transport du sang vers les organes et les membres. Le système veineux est responsable du re-
tour du sang au cœur et du stockage en contenant 60% à 75% du volume sanguin [Bergqvist 07].
Dans la jambe on distingue trois réseaux veineux (Figures 2.2 et 2.3) : le réseau veineux super-
ficiel, le réseau veineux profond et le réseau veineux perforant. Ils sont détaillés ci-dessous :
— Le réseau superficiel se situe dans l’épaisseur de la peau et se divise en deux avec un
compartiment fibreux, où circulent essentiellement la petite et la grande saphène et des
veines libres sous la peau, collatérales aux veines saphènes, nommées veines tributaires.
— Le réseau profond se situe dans et autour des muscles et est responsable du retour de
90% à 95% du sang vers le cœur.
— Le réseau perforant permet la communication entre ces deux niveaux en traversant les
fascias, notamment le fascia cruris. Les veines constituant ce réseau sont nombreuses et
le plus souvent de petits diamètres.
Dans cette étude, on s’intéressera plus particulièrement à deux veines superficielles importantes
dans le drainage de la jambe.
— La grande veine saphène naît d’une veine dorsale du pied, court le long de la jambe sur
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 9
Chapitre 2. Introduction à la caractérisation des propriétés mécaniques des tissus mous de la
jambe humaine
la face médiale et rejoint la veine fémorale par une jonction recevant plusieurs veines
tributaires.
— La petite veine saphène naît également au niveau du pied et court le long de la jambe
mais sur la face postérieure en situation médiale, puis rejoint la veine poplitée, qui est
postérieure à l’articulation du genou.
Ces deux veines sont reliées par des veines dites communicantes, strictement sous-cutanées.
Le moteur du retour veineux consiste en une série de pompes musculaires (plante du pied,
mollet, cuisse) fonctionnant par aspiration. Le sang présent dans les veines de stockage est
appelé vers les veines profondes à travers les perforantes. Le système respiratoire par le biais
du diaphragme joue un rôle d’aspiration annexe.
Quand les différentes pompes mécaniques sont au repos et donc n’aspirent pas, les valvules
présentes dans les veines contrent l’effet de la pesanteur en fractionnant la colonne veineuse
par un rôle de clapet anti-retour. Ainsi, le poids soutenu par chaque valvule est divisé. Ce
mécanisme est indispensable dans la diminution de la pression veineuse.
Avec un retour veineux sain, la pression veineuse dans les membres inférieurs est maintenue
autour de 30 mmHg [Katz 69]. En l’absence de mouvement et sous l’effet de la pression hydro-
statique (i.e. pression de la colonne liquidienne), la pression et le volume veineux augmentent.
Par exemple, pour un sujet de 1,70 m de hauteur en position debout et immobile, la pression
à la cheville peut atteindre 90 mmHg [Padberg 08].
Définition de l’insuffisance veineuse
L’insuffisance veineuse superficielle est une pathologie fréquente ayant une multitude de fac-
teurs. Elle touche 18 millions de personnes en France et est plus fréquente chez les femmes et les
individus âgés [Floury 96]. Les symptômes vont de la simple sensation de jambes lourdes aux
œdèmes et ulcères veineux, en passant par les varices. Dans sa forme chronique évolutive, elle est
définie par l’existence d’un reflux sur une partie ou la totalité du trajet d’une veine superficielle
(Figure 2.4), provoquant une hypertension veineuse en position debout. Cette pathologie peut
être primitive ou secondaire, à une insuffisance veineuse profonde par exemple [Gloviczki 08].
Traitement de l’insuffisance veineuse par Bas Médicaux de Compression
La compression médicale par bas, chaussettes ou bandes de compression, peut être utilisée
qu’elle soit primitive ou secondaire et à tous les stades de l’insuffisance veineuse [Cornu-
Thénard 06]. Les objectifs thérapeutiques sont multiples en fonction du stade des symptômes
mais globalement, ce traitement vise la réduction de la pression trans-murale (PT), qui est
définie comme suit [Partsch 07] :
PT = PI − PE = (PIv + PIc)− (PEv + PEc) (2.1)
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Figure 2.2 – Physiologie du réseau veineux - Coupe transversale de la circulation veineuse
sous-cutanée. Adapté de [Bergqvist 07].
Avec PI, la pression intra-vasculaire, somme des pressions intra-veineuses (PIv) et intra-
capillaires (PIc) ; PE, la pression extra-vasculaire, somme des pressions extra-veineuses (PEv)
et extra-capillaires (PEc).
Les bas médicaux de compression sont traditionnellement dégressifs. Cela signifie que la pres-
sion appliquée par le bas est maximale au niveau de la cheville et diminue progressivement
dans la direction proximale du membre. Récemment de nouveaux bas ont été développés pour
une application sportive par la société BVSport R© comme étant progressifs. Dans ces derniers,
la compression la plus forte se situe au niveau du mollet.
La compression agit à deux niveaux [Gardon-Mollard 99] définis ci-dessous.
— Au niveau micro-circulatoire, la réduction de la pression trans-murale facilite le drainage
des tissus vers les vaisseaux lymphatiques. Ceux-ci ont un rôle considéré comme majeur
dans la résorption liquidienne tissulaire. En effet, les quelques études disponibles montrent
que la compression améliore le drainage interstitiel (i.e. le liquide qui remplit l’espace
entre les capillaires sanguins et les cellules), augmente la vitesse de micro-circulation et
accentue le recrutement des capillaires.
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Figure 2.3 – Système veineux du membre inférieur - Adapté de [www.urgo.co.uk].
Les pressions nécessaires à son fonctionnement sont très faibles. Ce niveau est très efficace
pour éviter l’occlusion micro-circulatoire. A l’inverse, un taux de compression trop élevé
provoque l’exclusion des capillaires.
— Au niveau macro-circulatoire, la compression vise à déclencher ou à accentuer le flux
veineux. Plusieurs études ont montré l’augmentation de la vitesse de circulation veineuse
dans les veines de gros diamètres. Cependant, la réduction du diamètre des veines super-
ficielles ou profondes est moins avérée même si l’objectif de contre-pression sur la paroi
reste possible. En revanche, la diminution de la pression hydrostatique, par fragmenta-
tion de la colonne sanguine, en rétablissant une bonne coaptation des valves, n’est pas
démontrée à notre connaissance. Les pressions nécessaires sont ici beaucoup plus élevées.
Les résultats des études biomécaniques sur la compression sont donc partiels et nécessitent un
approfondissement.
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Figure 2.4 – Reflux veineux – Une mauvaise coaptation des valvules veineuses provoque un
retour du sang dans la direction des membres au lieu d’aller dans la direction du cœur [ras 10].
Principe physique de la compression
La pression est définie par le ratio P = FS où P est la pression résultante et F la force appliquée
sur la surface S. La pression est exprimée en Pa ou mmHg (1 mmHg = 133 Pa).
Une coupe transversale de la jambe (Figure 2.1) montre que le membre inférieur n’est pas
parfaitement circulaire et présente des irrégularités de contour avec des zones plus planes et
d’autres plus courbes. La pression exercée sur ces zones de courbures différentes par un dispo-
sitif compressif, sera variable en fonction du rayon de courbure.
La pression sur la jambe suit la loi de Laplace. En 2D, elle définit la pression, PLaplace, par le
ratio PLaplace = TR où T est la tension du dispositif compressif et R le rayon de courbure de la
zone considérée. A tension égale, la pression sera importante là où la courbure est petite, par
exemple, au niveau de l’arrête tibiale. A l’inverse dans les zones planes ou creuses, la pression
sera faible ou nulle, par exemple, au niveau antéro-médial de la jambe.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 13
Chapitre 2. Introduction à la caractérisation des propriétés mécaniques des tissus mous de la
jambe humaine
L’essentiel
Le niveau de compression à appliquer pour une bonne gestion de l’insuffisance veineuse
dépend de plusieurs critères :
1. La zone de la jambe considérée, notamment le rayon de courbure.
2. L’anatomie du patient, notamment la position des veines.
3. L’activité du patient.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 14
2.1 Importance des tissus mous dans le traitement de l’insuffisance veineuse
2.1.3 La proprioception au service du retour veineux
Définition générale de la proprioception
En 1907, Sherrington [Sherrington 07] introduit pour la première fois le terme de propriocep-
tion. Il explique que les récepteurs de la proprioception sont activés par l’activité de l’organe
dans lequel ils se situent. Ceci fait de la proprioception une partie du système nerveux afférent.
Aujourd’hui, le "Larousse Médical" définit la sensibilité proprioceptive comme ce qui se rap-
porte à la sensibilité du système nerveux quand il reçoit des informations provenant des muscles,
des articulations et des os. Elle complète les sensibilités dites intéroceptives (i.e. qui concerne
les viscères), extéroceptives (i.e. qui concerne la peau) et celles des organes des sens. Elle per-
met d’avoir conscience de la position et des mouvements de chaque segment du corps, par
exemple, la position d’un doigt par rapport aux autres. Les récepteurs de la proprioception
donnent au système nerveux de façon inconsciente, les informations nécessaires à l’ajustement
des contractions musculaires pour les mouvements et le maintien des postures et de l’équilibre.
Du point de vue clinique, on différencie la proprioception statique, permettant la perception
de l’orientation dans l’espace des différents membres du corps, de la proprioception dynamique
(ou kinesthésie), qui permet l’appréciation de la vitesse d’un mouvement [Hall 06]. Beaucoup
de facteurs influencent la proprioception [Mergner 93], comme le système vestibulaire (i.e. sys-
tème responsable de l’équilibre), les informations du système extéroceptif de plusieurs parties
du corps ainsi que les informations visuelles.
Pour certains, il est même indispensable d’inclure dans sa définition les interactions complexes
entre le système sensoriel afférent et le chemin moteur efférent. Une des hypothèses étant qu’en
cas de blessures, l’activation des mécano-récepteurs est perturbée et va conduire à un dysfonc-
tionnement des mouvements [Sherrington 47].
Pour résumer, on peut définir la proprioception comme les sensations concernant l’état phy-
sique du corps et sa position dans l’espace, de part les sensations des muscles, des tendons, de
la voûte plantaire et de l’équilibre [Jerosch 96].
Malgré les difficultés de la communauté scientifique à donner une définition claire et concise de
la proprioception, son importance n’est plus à prouver. La proprioception a un effet prophy-
lactique sur les blessures articulaires en empêchant les mouvements non physiologiques et en
permettant la coordination de mouvements complexes [Jerosch 96]. Elle permettrait d’expli-
quer les spécificités inter-individus concernant la réhabilitation après blessure, un haut niveau
proprioceptif pouvant prévenir la répétition de ces blessures [Donatelli 06].
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Études physiologiques des vêtements compressifs
Plusieurs équipes ont étudié le caractère proprioceptif de certains dispositifs compressifs. Les
principaux résultats sont exposés ci-dessous.
L’impact du port d’un short compressif sur les performances de sauts verticaux a été mesuré.
Les sauts effectués sur une plaque de force permettent de déterminer à la fois la force et la
puissance du saut. Les résultats montrent que les vêtements compressifs n’influent pas signi-
ficativement sur la force maximale, mais que la force moyenne et la puissance mesurée sont
significativement supérieures sous port de vêtements compressifs [Kraemer 96].
L’impact du port d’un vêtement complet compressif sur la récupération après un effort intense
a été évalué. Le port d’un tel vêtement agit sur certains des marqueurs de la récupération. Il
semble diminuer les douleurs musculaires et le gonflement musculaire mesuré par ultrasons tout
en augmentant la puissance musculaire [Kraemer 10].
Également, l’activation musculaire mesurée par électromyographie est plus faible lors du port
de vêtements compressifs pour une même vitesse de course, suggérant que les vêtements com-
pressifs améliorent le rendement musculaire [Wang 13].
Concernant les chaussettes de compression, Miyamoto montre que les chaussettes de compres-
sion soulagent la fatigue des muscles du mollet suivie par électromyographie lors d’un exercice
de "calf raise" [Miyamoto 11].
Une revue de la littérature permet d’établir une liste de causes potentielles pour expliquer ces
effets bénéfiques des vêtements compressifs [Wallace 06] :
— Amélioration de la circulation périphérique des membres
— Réduction de la concentration sanguine en lactate lors d’exercices intenses
— Augmentation de la température de la peau et donc du rendement musculaire
— Réduction de l’oscillation musculaire lors du contact au sol
— Augmentation des effets proprioceptifs
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Importance des mécano-récepteurs
Les premiers éléments de la chaine proprioceptive sont les mécano-récepteurs. Ces capteurs
sont sensibles à diﬀérents stimuli mécaniques comme la tension, la compression ou la vitesse et
fréquence de chargement [Donatelli 06]. Ils sont situés dans diﬀérents tissus du corps humain et
leur classiﬁcation se fait en fonction de leur localisation : articulaires, cutanés et musculaires.
On s’intéressera ici aux récepteurs cutanés et musculaires.
Peau
Les mécano-récepteurs cutanés englobent [Crochemore 04] (Figure 2.5) :
— Les cellules de Merkel, sensibles à une pression constante.
— Les corpuscules de Meissner et de Pacini, sensibles aux mouvements tangentiels et aux
vibrations.
— Les récepteurs de Ruﬃni, sensibles à la vitesse de déplacement du doigt.
Les mécano-récepteurs cutanés sont souvent assimilés à des extéro-récepteurs car ils donnent
essentiellement des informations provenant du monde extérieur. Cependant, ces récepteurs sont
également activés lors de mouvements isotoniques (i.e. à pression constante) de la main et des
articulations des doigts [Hulliger 79, Johansson 83, Edin 95]. Ceci indique que ces méchano-
récepteurs sont activés par l’étirement de la peau donnant une première explication de leur
implication dans les eﬀets proprioceptifs.
Figure 2.5 – Récepteurs de la sensibilité cutanée - [biologiedelapeau.fr]
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Muscle
Les mécano-récepteurs musculaires englobent quatre types de récepteurs dont deux sont spéci-
fiques aux muscles : les fuseaux neuromusculaires et les organes tendineux de Golgi [Purves 08].
— Les corpuscules de Pacini, sensibles aux mouvements tangentiels et aux vibrations.
— Les terminaisons nerveuses libres, sensibles aux stimuli nociceptifs (i.e. récepteurs à la
douleur).
— Les fuseaux neuromusculaires (Figure 2.6), sensibles à la longueur du muscle et à la
variation de longueur du muscle.
Ils sont situés à l’intérieur du muscle squelettique. Ils sont constitués de 4 à 10 fibres
musculaires spécialisées nommées fibres musculaires intrafusales. Ces fibres n’ont pas
de rôle mécanique sur la force développée par le muscle. Elles sont situées dans une
capsule conjonctive fibreuse et disposées parallèlement aux fibres musculaires ordinaires.
Le récepteur sensoriel est situé dans la région centrale du fuseau.
— Les organes tendineux de Golgi, sensibles à la tension du muscle (i.e. le stimulus activa-
teur est la force exercée sur le tendon du muscle).
Ils sont situés à la jonction du tendon et du muscle squelettique, en série avec les fibres
musculaires. Cet état leur permet d’être activés durant un étirement passif du muscle
ou pendant une contraction musculaire. Cependant, l’activation est plus importante lors
d’une contraction musculaire. En effet, lors d’un étirement passif, le changement de lon-
gueur totale concerne d’avantage les fibres musculaires que les fibres tendineuses car ces
dernières ont une élasticité plus faible.
Les fuseaux neuromusculaires sont placés en parallèle des fibres musculaires alors que les organes
tendineux de Golgi sont placés en série. Ces deux dispositions permettent de transmettre des
informations de natures différentes et complémentaires sur l’état du muscle. Cependant, ces
deux circuits réflexes ne fonctionnent pas en boucle fermée. Les signaux provenant de ces deux
récepteurs rejoignent des fibres nerveuses recevant des signaux provenant d’une grande variété
de sources (récepteurs cutanés, articulaires. . .). Cet ensemble de récepteurs aide à réguler la
réponse musculaire.
L’essentiel
La proprioception est impliquée dans l’efficacité des dispositifs de compression. Elle concerne
un ensemble de mécano-récepteurs situés dans différentes zones du corps dont la peau et le
muscle.
Ces mécano-récepteurs sont sensibles à différents stimuli mécaniques : la pression, les mou-
vements tangentiels et la vitesse pour les récepteurs cutanés ; la longueur et la tension pour
les récepteurs musculaires.
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Figure 2.6 – Fuseau neuromusculaire - [lewebpedagogique.com].
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 19
Chapitre 2. Introduction à la caractérisation des propriétés mécaniques des tissus mous de la
jambe humaine
2.2 État de l’art sur la modélisation des tissus mous de la jambe
La modélisation par éléments finis des tissus mous de la jambe intervient dans plusieurs ap-
plications, parmi lesquelles, la réadaptation après un traumatisme et la compression des tissus
mous. Plusieurs éléments sont nécessaires au développement de ces modèles éléments finis. La
géométrie, les propriétés mécaniques du milieu, les conditions aux limites et la méthode de
résolution en sont les éléments principaux. On s’intéresse ici aux modèles biomécaniques par
éléments finis développés pour ces deux applications.
Membre inférieur amputé sous le genou
Plusieurs équipes s’intéressent à la modélisation de l’interaction entre un membre inférieur am-
puté en dessous du genou et sa prothèse [Steege 88,Reynolds 92, Sanders 93,Zhang 95,Silver-
Thorn 96,Portnoy 07,Sengeh 13]. Ces modèles étudient essentiellement la pression de contact
entre le membre amputé et la prothèse afin de prévenir les douleurs et l’inconfort du port du
dispositif. L’objectif final étant d’établir une aide à la conception de la prothèse.
Le premier modèle développé par [Steege 88] permet dans un premier temps de démontrer que
la pression à l’interface membre–prothèse peut être prédite par un modèle EF en comparant
les résultats de ce modèle avec des mesures expérimentales de pression.
Ensuite, l’équipe de [Reynolds 92] établit un modèle axi-symétrique à partir d’une géométrie
de membre amputé idéalisée pour prédire les effets du degré de friction à l’interface membre–
prothèse sur les pressions exercées sur la peau. Ceci permet de définir la nécessité d’avoir un
glissement ou pas entre le membre et la prothèse. Puis un modèle 3D prenant en compte plu-
sieurs zones dans la répartition des propriétés mécaniques est créé. Cette fois ci, la géométrie
3D de la jambe d’un sujet est obtenue par des scans à rayons X bi-planaires.
Par la suite, [Sanders 93] implémente un modèle similaire en détaillant deux couches de tissus
mous anatomiques pour la répartition des propriétés mécaniques, une pour la peau et la graisse,
et l’autre pour le muscle.
Une autre approche est tentée par [Quesada 91] en définissant les tissus mous par un jeu de
ressorts élastiques.
La principale différence entre ces modèles est l’utilisation d’éléments d’interface pour simuler
un comportement de friction ou non à l’interface peau–prothèse.
Plus récemment, [Sengeh 13] réalise un modèle EF personnalisé en prenant en compte la dureté
des tissus mous du sujet afin de concevoir une prothèse à impédance variable. Cette étude vé-
rifie le besoin que la prothèse contienne un matériau dur à l’endroit où le tissu mou est souple
et inversement, pour le confort du sujet.
La géométrie extérieure et la répartition des tissus à l’intérieur du membre sont déterminées
de différentes façons dans ces modèles (Figure 2.7) : tomodensitométrie (i.e. technique basée
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sur l’absorption des rayons X par les tissus puis numérisation pour une reconstruction to-
mographique en 2D ou 3D), imagerie par résonance magnétique (i.e. technique basée sur les
propriétés magnétiques du noyau des atomes d’hydrogène qui dépendent du tissu considéré),
ultrasons (i.e. technique basée sur la plus ou moins grande aptitude d’un tissu à rétro-diffuser
les ultrasons ou échogénicité). Pour la définition de la géométrie extérieure du membre, les
scanners à technologie optique (lumière blanche ou laser) peuvent être utilisés.
Concernant les propriétés matériaux des tissus mous, dans la grande majorité des études,
l’hétérogénéité de propriétés mécaniques au sein des tissus mous n’est pas ou peu prise en
compte. Au mieux, le modèle EF est segmenté en plusieurs parties (Ensemble peau–graisse et
ensemble tissus musculaires) pour définir différentes zones plus ou moins dures. Les valeurs des
paramètres des lois de comportement utilisées sont le plus souvent tirées de la littérature et
donc ne sont pas personnalisées.
A B C
Figure 2.7 – Exemples de géométries du membre amputé - A/Reconstruction par IRM [Sen-
geh 13] B/Reconstruction par tomodensitométrie [Smith 95] C/ Utilisation des ultrasons [Dou-
glas 02].
Membre inférieur sous compression élastique
Plusieurs équipes s’intéressent à la modélisation de la jambe sous compression élastique par bas
médical de compression (BMC). Les enjeux de ces modélisations portent sur la compréhension
des mécanismes mis en jeux lors de la compression des tissus mous, notamment concernant la
déformation des tissus mous, la fermeture des veines et la répartition des pressions à l’interface
peau–BMC et à l’intérieur de la jambe.
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Ainsi, on note des études portant sur l’interaction sang–veines [Van Donkelaar 01,Cros 02,Dow-
nie 08, Wang 12], sur la pression d’interface entre la peau et le bas médical de compres-
sion [Dai 99, Liu 06, Dai 07, You 07], sur la transmission de la pression au sein des tissus
mous [Bouten 09,Avril 10,Dubuis 12,Rohan 14] et sur la déformation des tissus mous [Dai 99,
Narracott 09,Wang 12,Rohan 14].
Le modèle de [Dai 99,Dai 07] (Figure 2.8 - A), simule la pression de contact entre la peau et le
bas médical de compression pour un sujet. La géométrie de la jambe est créée à partir d’images
IRM et les propriétés mécaniques des tissus mous sont déterminées à partir de données pro-
venant de la littérature. Un seul compartiment de tissus mous est défini dans ce modèle. Ce
modèle montre une pression de contact hétérogène sur l’ensemble de la jambe.
Le modèle développé par [Bouten 09] (Figure 2.8 - B) et [Avril 10] utilise une méthode inverse
afin de déterminer les propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe à partir d’images
IRM. Ce modèle 2D est une première dans la création de modèles personnalisés en terme de
propriétés mécaniques.
Ensuite, [Dubuis 12] étudie la variabilité inter-sujet des effets de la compression élastique en
développant des modèles 3D personnalisés (Figure 2.8 - D). Ces modèles montrent une hé-
térogénéité dans la distribution de la pression hydrostatique à l’intérieur des tissus mous et
également, une grande variabilité inter-sujet de cette répartition.
Enfin, le modèle de [Rohan 14] (Figure 2.8 - C) inclut la position réelle des veines et analyse
l’effet de la compression sur la répartition de la pression hydrostatique ainsi que sur la ferme-
ture des veines. Ce modèle complexe inclut un grand nombre de contacts entre les différents
groupements musculaires et les interfaces veines–muscles et veines–veines.
L’essentiel
L’état de l’art sur la modélisation des tissus mous de la jambe nous montre l’intérêt croissant
de la communauté scientifique à créer des modèles personnalisés pour répondre, soit aux
besoins de conception de dispositifs médicaux, soit à la compréhension de la variabilité inter-
sujet des effets biomécaniques des dispositifs médicaux.
La définition d’une géométrie personnalisée est maintenant bien établie dans la littérature et
plusieurs technologies sont disponibles.
La définition des propriétés mécaniques personnalisées est plus difficile à effectuer, et conduit
le plus souvent à l’utilisation de propriétés mécaniques de la littérature.
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Figure 2.8 – Modèles de compression élastique - A/Distribution de la pression de contact
(MPa) [Dai 07] B/Distribution de la pression hydrostatique après identification des proprié-
tés mécaniques des tissus mous [Bouten 09] C/ Distribution de la pression hydrostatique et
effets sur le système veineux profond [Rohan 14] D/ Distribution de la pression de contact,
comparaison inter-sujet [Dubuis 12].
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2.3 Identification des propriétés mécaniques des tissus mous
Comme le montre l’état de l’art, peu importe l’application, le développement d’un modèle par
éléments finis requiert plusieurs entrées, notamment une géométrie précise de l’anatomie et la
détermination des propriétés mécaniques des tissus, spécifiques au sujet étudié.
Les propriétés mécaniques des tissus mous sont de plusieurs ordres de grandeur plus souples que
la plupart des matériaux traditionnellement étudiés en ingénierie ; déterminer leur propriétés
précisément et dans des conditions physiologiques est donc particulièrement difficile. Nous allons
voir ici les différentes méthodes disponibles pour la caractérisation des propriétés mécaniques
des tissus mous.
2.3.1 Caractérisation des tissus mous in vitro
Traditionnellement, la caractérisation des propriétés mécaniques s’effectue par des tests stan-
dards de traction et de compression [Fung 93,Zhang 13]. Ces tests nécessitent la caractérisation
précise de la géométrie de l’échantillon (section, longueur), ce qui est souvent difficile à atteindre
avec des tissus mous. Ces tests in vitro, bien que largement utilisés dans la littérature ont sou-
vent des résultats discordant avec les valeurs enregistrées in vivo [Fung 93,Miller 00,Gefen 04].
2.3.2 Caractérisation des tissus mous in vivo par méthode inverse
Aujourd’hui, la caractérisation in vivo des tissus mous est dominée par l’indentation. Ceci s’ex-
plique par la facilité de mise en place de cette technique, sa simplicité d’instrumentation et le
faible risque de blessure associé à cette procédure [Balakrishnan 08]. Cette technique consiste
à appliquer un déplacement contrôlé sur le milieu d’étude à l’aide d’un indenteur dont la géo-
métrie est caractérisée (i.e. sphérique ou cylindrique, le plus souvent) et à recueillir les forces
générées par ce milieu en réponse à ce déplacement imposé.
La courbe force/déplacement enregistrée lors d’un test conventionnel d’indentation est ainsi
déterminée par la réponse mécanique de tout le milieu d’étude, combinant les contributions
du champ-proche (grande déformation) et du champ-éloigné (faible déformation). Cependant,
une grande partie de l’information qui concerne l’interaction entre les modules de cisaillement
et de compression dans le champ de déformation sous l’indenteur est perdue lors de la cap-
ture de cette unique sortie. C’est pourquoi, des méthodes expérimentales supplémentaires sont
nécessaires à l’identification de paramètres précis tels que : des capteurs d’indentation secon-
daire [Balakrishnan 08], le suivi de la surface de tissu [Einstein 05, Evans 07] et des essais
indépendants de mécanique conventionnels (i.e. compression confinée).
Une autre alternative provient de la caractérisation par la méthode EF inverse. Cette méthode
permet d’utiliser des données expérimentales acquises in vivo et de manière non invasive tout
en donnant la possibilité d’identifier des paramètres de lois de comportement complexes. Cette
approche inverse par éléments finis consiste en l’ajustement des propriétés matériaux du milieu
du modèle EF, de manière itérative, jusqu’à l’obtention d’une bonne adéquation entre la réponse
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du modèle EF et la réponse expérimentale (Figure 2.9). En revanche, le processus itératif rend
cette procédure peu rapide. C’est à partir de cette méthode que les études de [Bouten 09,
Dubuis 12] par exemple, ont déterminé les propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe.
Lorsque l’indentation est couplée à la méthode inverse, le modèle numérique simule le dispositif
expérimental afin de comparer les sorties. Par exemple, [Iivarinen 11] a déterminé les propriétés
mécaniques des couches superficielles de l’avant bras en couplant un modèle EF axi-symétrique
multi-couches (peau, graisse), à l’acquisition de la force de réaction des tissus mous de l’avant
bras, au déplacement imposé par un indenteur cylindrique appliqué perpendiculairement à





















Figure 2.9 – Méthodologie d’identification de propriétés mécaniques par méthode inverse.
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2.3.3 Caractérisation des tissus mous in vivo par mesure directe
Une autre façon d’identifier les propriétés mécaniques des tissus mous est de les mesurer directe-
ment in vivo. Pour cela, plusieurs technologies sont disponibles. Elles sont exposées ci-dessous.
Elastographie au sens général
L’élastographie est une technique d’imagerie in vivo non invasive de l’élasticité des tissus
mous [Ophir 91], inspirée de la palpation manuelle effectuée par un praticien. Ces dernières
années, son utilisation a connu une croissance immense grâce à son potentiel d’application cli-
nique dans le diagnostic des tumeurs pour les cancers du sein [Hiltawsky 01,Garra 07] et de
la prostate [Kallel 99,Alam 05], et pour les maladies cardiaques héréditaires [de Korte 03,Bal-
dewsing 04].
Le concept clé de l’élastographie dite de compression est l’estimation des champs de déformation
résultant d’une compression uni-axiale des tissus (habituellement moins de 1% de déformation
nominale) en s’appuyant sur la théorie de la mécanique des milieux élastiques. Dans sa forme
traditionnelle [Ophir 91], l’élastographie de compression utilise une sonde échographique 2D
pour comprimer les tissus mous et estimer le champ de déformation 2D résultant, nommé élas-
togramme, à partir des lignes d’écho des ondes radio-fréquences émises par la sonde et renvoyées
par la région d’intérêt.
Il est montré que les propriétés mécaniques d’un tissu sont corrélées à sa physiopatholo-
gie [Krouskop 98, Wellman 99]. Ceci permet de localiser un nodule dur au sein des tissus,
avec une sensibilité supérieure à celle de la palpation manuelle pratiquée en clinique.
A l’origine, cette technique n’est que qualitative (i.e. on mesure la dureté relative des tissus par
rapport à leur environnement). Cependant, ces dernières années de nouvelles avancées technolo-
giques permettent à présent d’avoir des mesures quantitatives. On s’intéressera notamment ici à
l’élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement ou Shear Wave (SW) et à l’élastographie
par résonance magnétique ou Magnetic Resonance Elastography (MRE).
Elastographie ultrasonore
L’élastographie transitoire par ondes de cisaillement ou élastographie Shear Wave (SW) vise à
appliquer une impulsion à l’intérieur du milieu d’étude afin de générer une onde de cisaillement
et à mesurer la vitesse de déplacement de cette onde de cisaillement [Bercoff 04b,Tanter 07,Def-
fieux 08].
Dans cette technique, la sonde échographique envoie des ondes de compression (Figure 2.10 -
a) focalisées à un endroit précis, ou pushs, de manière à les concentrer et créer une pression
de radiation. La pression de radiation est une force volumique qui se crée dans le milieu lors
de la propagation d’une onde de compression par transfert de quantité de mouvement avec
le milieu [Torr 84]. C’est cette pression de radiation qui va générer une onde de cisaillement
(Figure 2.10 - b) en chaque push. Puis, ces ondes de cisaillement vont interférer les unes avec
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les autres pour créer un front d’onde de cisaillement se propageant dans le milieu.
La vitesse des ondes de compression dans le corps humain est assimilée à celle de l’eau, soit
1500 m.s-1. La vitesse des ondes de cisaillement quant à elle, diffère d’un tissu mou à l’autre
en variant entre 1 m.s-1 et 20 m.s-1. Cette grande différence de vitesse est un des éléments
qui rend cette technologie possible. En effet, une fois que le front d’onde de cisaillement est
créé (Figure 2.11 - 1), l’échographe passe en mode imagerie ultra-rapide et visualise le dépla-
cement de l’onde de cisaillement en mesurant le temps entre l’envoi des ondes de compression
à travers le milieu et la réception des échos perturbés par le passage de l’onde de cisaillement
(Figure 2.11 - 2). Un apport technologique important est la fréquence d’acquisition des images
de cet échographe allant jusqu’à 5000 Hz contrairement à 50 Hz pour un échographe classique.
A partir de la vitesse de l’onde de cisaillement, il est possible de remonter au module de cisaille-
ment, µ, qui en élasticité, est proportionnel à sa vitesse, V , par : µ = ρV 2, avec ρ, la densité
volumique du matériau.
Enfin, en considérant le milieu comme quasi-incompressible, il est possible de remonter au
module de Young par : E = 3µ.
Figure 2.10 – Définition de l’onde de compression et de l’onde de cisaillement.
a) L’onde de compression se propage par des variations de volume successives du milieu. Son
déplacement est parallèle à sa direction de propagation.
b) L’onde de cisaillement se propage par des mouvements successifs perpendiculaires à la di-
rection de propagation. [Deffieux 08]
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Figure 2.11 – Principe de l’élastographie par ondes de cisaillement.
1) Les ondes de compression sont focalisées successivement à des profondeurs différentes. Ces
pushs génèrent un front d’onde de cisaillement.
2) L’échographe passe en mode acquisition et détermine la vitesse de déplacement de l’onde de
cisaillement par les temps de retour des ondes de compression. [Deffieux 08]
Elastographie par résonance magnétique
L’élastographie par résonance magnétique est une technique d’élastographie stationnaire [Mu-
thupillai 95]. L’objectif est similaire à l’élastographie par ondes de cisaillement car elle vise à
mesurer la vitesse d’une onde de cisaillement basse fréquence dans le milieu d’étude.
Dans cette technique, un vibreur externe est utilisé pour faire vibrer le milieu d’étude à une
basse fréquence, comprise généralement entre 50 Hz et 100 Hz, suivant l’organe analysé. Une
séquence d’IRM spécifique encode le mouvement à cette fréquence. Puis, à la manière d’un
stroboscope, l’acquisition est effectuée sur plusieurs points par période, donnant un film en 3D
du mouvement de l’onde dans le milieu d’étude. Et de la même manière qu’en élastographie par
onde de cisaillement, le champ des déplacements obtenu en 3D permet de remonter au module
de Young.
Cette technique quantitative permet d’obtenir des images d’une résolution typiquement égale à
2x2x2 mm3 pour un temps d’acquisition d’une dizaine de minutes. Cette technique, applicable
normalement à tout le corps, nécessite néanmoins de pouvoir positionner le vibreur proche de
l’organe pour générer l’onde de cisaillement. Elle est actuellement utilisée pour le sein [Sin-
kus 00], le foie [Huwart 06], le muscle [Bensamoun 08]. . .
L’inconvénient majeur de cette technologie est le coût qui la rend inapplicable dans certains cas
par exemple pour la détection systématique des cancers. De plus le temps d’acquisition ne per-
met pas par exemple, d’étudier facilement l’effet de la contraction sur les propriétés mécaniques
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des tissus mous.
L’essentiel
L’identification des propriétés mécaniques est un vaste domaine.
Différentes stratégies existent :
— Identification in vitro
— Identification in vivo par mesure directe
— Identification par méthode inverse
Elles s’appuient sur diverses technologies :
— Indentation
— Elastographie par ondes de cisaillement
— Elastographie par résonance magnétique
L’idée ici est de déterminer la meilleure stratégie à appliquer pour obtenir des données fiables,
rapides et personnalisées, en fonction des technologies mises à disposition.
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2.4 Positionnement de l’étude
Les études présentées dans l’état de l’art montrent que l’utilisation de modèles biomécaniques
personnalisés par éléments finis aident à la compréhension des mécanismes des dispositifs mé-
dicaux, notamment pour l’étude des effets des bas médicaux de compression. La création de
ces modèles requiert plusieurs entrées, dont une géométrie et des propriétés mécaniques.
Objectifs
Dans cette thèse, on se concentre sur le développement de méthodologies permettant de
déterminer l’anatomie et les propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe de manière
personnalisée. Ces méthodologies doivent être faciles à mettre en œuvre et rapides afin de
pouvoir étudier aisément plusieurs sujets. On considère également les hétérogénéités des
propriétés mécaniques au sein des tissus mous superficiels.
Dans une première étape, on utilise l’élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement pour
identifier les propriétés mécaniques des tissus mous superficiels. Cette technologie ne permet-
tant pas d’atteindre la totalité des tissus mous de la jambe, on implémente dans une deuxième
étape une méthode inverse permettant d’identifier les propriétés mécaniques des tissus mous
profonds. Ces méthodologies sont caractérisées puis validées par l’étude biomécanique de la
jambe sous compression élastique.
Afin de réaliser ce travail de thèse, certaines hypothèses sont faites :
— Pour plusieurs raisons, il est choisi de rester dans un cas bi-dimensionnel pour cette étude.
La première vient du fait que l’étude des effets mécaniques de dispositifs médicaux sur
les tissus mous comporte de nombreuses non-linéarités, dues à la géométrie et aux lois de
comportement gouvernant la réponse des tissus mous à une action mécanique externe. Ces
non-linéarités causent des difficultés de convergence lors du calcul par éléments finis qui
sont grandement diminuées par l’utilisation d’un modèle 2D. De plus, [Avril 10] montre
que l’utilisation d’un modèle EF 2D pour l’étude de la compression élastique apporte une
erreur inférieure à 5%.
La deuxième raison provient de la volonté d’utiliser un processus itératif lors de l’iden-
tification des propriétés mécaniques. Ceci oblige à définir un modèle EF ayant un temps
de calcul raisonnable.
Enfin, la troisième raison provient du choix d’utiliser l’échographie pour déterminer l’ana-
tomie des tissus mous. Ceci rend difficile l’implémentation d’un modèle 3D.
— Ce modèle EF est créé sous hypothèse de déformation plane.
Cette hypothèse commune lors des études en cas bi-dimensionnel signifie qu’il n’y a pas
de déformation perpendiculaire au plan de coupe. Des études précédentes [Bouten 09,
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Dubuis 12] ont montré que cette hypothèse introduit une erreur d’environ 5% sur la
distribution de la pression hydrostatique par rapport à un modèle tri-dimensionnel.
— On considère le comportement des tissus mous comme hyper-élastique, isotrope trans-
verse et quasi-incompressible.
Une loi hyper-élastique permet de prendre en compte les déformations parfois supérieures
à 10% que subissent les tissus mous durant la compression élastique ou la compression
localisée de la jambe.
L’utilisation de l’élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement nous permet de
prendre en compte l’hétérogénéité locale de propriétés mécaniques au sein des tissus
mous superficiels. La reconstruction du module élastique impose de considérer les ma-
tériaux comme isotrope (i.e. la direction de sollicitation n’influe pas sur la réponse du
matériau). Toutefois, cette hypothèse est raisonnable dans notre cas. En effet, le modèle
bi-dimmensionnel de la jambe est considéré par une coupe transversale ; dans cette confi-
guration les tissus musculaires peuvent être considérés comme isotrope transverse car les
fibres musculaires sont majoritairement positionnées perpendiculairement au plan trans-
versal de la jambe.
Les tissus mous sont considérés comme étant quasi-incompressibles. Ceci est justifié par
leur teneur élevée en eau qui ne peut pas être drainée in vivo.
— Enfin, ce travail exploratoire est restreint à l’étude d’un membre à l’état quasi-statique.
2.5 Conclusion
Dans ce chapitre, le contexte de ce travail du point de vue médical, scientifique et technologique
est abordé. Ceci nous permet de définir le positionnement de ce travail de thèse.
Les chapitres suivant détaillent les deux méthodologies mises en place afin d’étudier par le biais
d’un modèle EF les effets biomécaniques de la compression élastique sur les tissus mous de la
jambe humaine.
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Chapitre3
Identification des propriétés mécaniques des
tissus mous superficiels
Dans ce chapitre, nous présentons la méthodologie développée pour identifier les propriétés
mécaniques des tissus mous superficiels de la jambe. Après une présentation détaillée de la
méthodologie mise en place et sa caractérisation, les résultats de ce protocole appliqué à 5
sujets volontaires sont exposés. Enfin, les limites et perspectives de cette méthode sont
abordées.
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Chapitre 3. Identification des propriétés mécaniques des tissus mous superficiels
3.1 Introduction
L’objectif de cette étude est d’identifier les propriétés mécaniques des tissus mous superficiels
de la jambe. Les propriétés mécaniques des tissus mous jouent un rôle important dans la trans-
mission de la pression appliquée sur la peau par le dispositif médical de compression jusqu’aux
veines. Les résultats de cette étude serviront ensuite d’entrée au modèle par EF de la jambe
sous compression élastique développé dans le chapitre 5.
Afin de mettre en place cette méthodologie, il est décidé de construire et caractériser cette mé-
thodologie sur un sujet volontaire sain, puis de l’appliquer à 4 autres sujets volontaires sains.
Des sujets sains sont choisis car l’objectif de cette étude n’est pas de détecter des pathologies
mais de développer une méthode de caractérisation mécanique des tissus mous. Par la suite, il
serait intéressant d’évaluer s’il y a une différence significative entre les propriétés mécaniques
des tissus mous des sujets sains et des sujets ayant une pathologie veineuse. Les volontaires
sont recrutés parmi l’entourage et choisis pour avoir des morphologies et pratiques sportives
variées. Ceci permettra d’étudier la nécessité d’avoir des modèles EF personnalisés en terme de
géométrie et de propriétés mécaniques des tissus mous.
Dans ce chapitre, les différentes étapes de la détermination des propriétés mécaniques des tissus
mous allant de la peau au fascia cruris par élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement
sont détaillées. Après la caractérisation de cette méthodologie, les résultats de son application
à 5 sujets volontaires sains pour deux états musculaires (actif et inactif) sont présentés.
Ce chapitre fait partie d’une étude préliminaire couplant cette méthodologie à un modèle bio-
mécanique par EF de la jambe sous compression élastique parue dans le journal IEEE Tran-
sactions on Biomedical Engineering (accepté, disponible en ligne), sous le titre Prediction of
the Biomechanical Effects of Compression Therapy by Finite Element Modeling and Ultrasound
Elastography. La version auteur de cet article est disponible en annexe A.
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3.2.1 Acquisition des données
La méthodologie développée dans cette étude est dans un premier temps testée sur un sujet
volontaire (une femme de 22 ans) dont sont acquis des scans IRM de la jambe et des données
ultra-sonores. Ce même protocole est ensuite réalisé sur 4 autres volontaires sains (3 hommes,
1 femme, âge moyen : 27 ans).
Avant l’acquisition des données ultra-sonores, une contraction volontaire maximale (CVM) iso-
métrique (i.e. conservant la même longueur musculaire) est demandée au sujet et la réponse
d’un capteur de couple relié au pied est enregistrée. 30% de cette CVM est ensuite prise comme
base de contraction pour s’assurer de la bonne répétabilité de la mesure. Un programme codé
sous LabVIEW R© (National Instruments, Austin, TX, USA) développé en interne permet d’af-
ficher le couple développé durant la contraction volontaire isométrique. Ceci donne un retour
visuel au volontaire pour s’assurer que la force désirée est maintenue tout au long de l’acquisi-
tion des données ultra-sonores.
L’élastographe ultra-sonore Aixplorer R© (SuperSonic Imagine, Aix-en-Provence, France) est uti-
lisé pour acquérir l’anatomie et la distribution des modules élastiques des tissus mous superfi-
ciels de la jambe. Dans le reste du chapitre, une distinction est faite entre les scans B-mode et
les cartes d’élasticité par ondes de cisaillement (Shear Wave, SW).
Les scans B-mode (échographie conventionnelle) permettent une visualisation de l’anatomie de
la jambe, correspondant à l’échogénicité du milieu (Figure 3.2). Ces cartes sont affichées dans
une échelle de gris.
Les cartes d’élasticité SW présentent les valeurs des modules élastiques calculés à partir de
la vitesse du champ d’ondes de cisaillement à l’intérieur du milieu parcouru (Chapitre 2, sec-
tion 2.3.3). Ces cartes sont affichées dans une échelle de fausses couleurs.
Un dispositif expérimental (Figure 3.4) est développé en interne pour tenir la sonde échogra-
phique à différentes positions autour de la jambe. Une attention particulière est portée sur la
perpendicularité du plan d’acquisition par rapport à l’axe du tibia. Afin de réduire au mini-
mum les mouvements du sujet, la chaussure droite est fixée à la plaque. Pour minimiser la
compression des tissus mous par la sonde, un petit bac de gel échographique est conçu pour
placer la sonde à environ 0, 5 cm de la peau. Ce montage permet à la sonde de faire le tour
complet (360◦) de la jambe.
A chaque position autour de la jambe, les scans B-mode et les cartes d’élasticité SW sont
acquis simultanément en utilisant une sonde 4-15 MHz avec 256 éléments piézoélectriques
(SuperLinearTM, SL15-4). Les données sont enregistrées d’abord dans un état musculaire passif
puis dans un état musculaire actif, correspondant à 30% de CVM. Cette procédure requiert
plusieurs acquisitions consécutives à différentes positions angulaires, notées βi, 1 ≤ i ≤ N , avec
N = 37.
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ϴ
Acquisition des données du sujet
Figure 3.1 – Parcours du sujet
3.2.2 Recalage des images
Cette procédure conduit à avoir un grand nombre d’images (scans B-mode et cartes d’élasto-
graphie SW) à recaler les unes par rapport aux autres. Ce préambule présente le concept du
recalage d’images.
Le recalage d’images est utilisé pour superposer spatialement des images [Umeyama 91, Zi-
tova 03]. On s’occupera ici de déterminer la transformation de corps rigide permettant de
recaler une image sur l’autre. L’objectif est d’estimer la rotation et la translation permettant
de positionner deux images acquises par ultrasons dans un même repère global.
Transformation de corps rigide
Soit une image 0 et une image 1, la transformation de corps rigide plaçant l’image 0 dans le












Avec x0i et y
0




i , les coordonnées
en x et y des points i, de l’image 1 ; xt et yt, les composantes en x et en y du vecteur de la
translation à déterminer ; θ, l’angle de rotation à déterminer.
Sur chaque image, plusieurs points sont sélectionnés par l’utilisateur. Ces points correspondent
à des repères anatomiques (par exemple, bords des os) visibles sur les deux images.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 36











Figure 3.2 – Principe de formation d’une image B-mode – Une ligne d’image échographique est
construite à partir des échos des ondes de compression envoyés par la sonde. Ces échos résultent
d’une diﬀérence d’impédance acoustique (i.e. propriété intrinsèque) entre deux structures au
sein du milieu étudié.
Aﬁn de déterminer la transformation de corps rigide, la méthode des moindres carrés est im-
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Avec n, le nombre de points sélectionnés par l’utilisateur ; xc0i et yc
0
i , les coordonnées en x et y
des points i centrés de l’image 0 ; xc1i et yc
1
i , les coordonnées en x et y des points i centrés de
l’image 1. On s’attardera à vérifier que ‖xθ + i yθ‖ = 1, afin qu’il n’y ait pas de déformation
entre les images. Ceci nous permet d’écrire :
X = (A′A)−1A′Y (3.7)
Ainsi, les paramètres de la transformation de corps rigide : xt, yt et θ, composants du vecteur
inconnu X sont calculés.
3.2.3 Traitement des données
Les paires d’images adjacentes, notées Ii et Ii−1 acquises respectivement aux angles βi et βi−1,
sont ensuite assemblées en utilisant un programme codé sous Matlab R©.
Après avoir choisi un minimum de 4 repères anatomiques (i.e. veines, nerfs, croisements d’apo-
névroses) dans chaque paire d’images adjacentes, une transformation rigide F0i reliant les sys-
tèmes de coordonnées des deux images adjacentes est calculée par une minimisation au sens des
moindres carrés [Umeyama 91]. Ensuite, un facteur de corrélation croisé est estimé sur la zone
où les deux images se superposent et ce facteur de corrélation croisé est optimisé en mettant à
jour la transformation rigide par l’algorithme Nelder-Mead [Nelder 65], pour arriver finalement
à la transformation Fi. En répétant cette procédure pour tous les i allant de 2 à N , toutes
les paires d’images adjacentes sont assemblées consécutivement. En alignant le système de co-
ordonnées de la première image, I1, avec le système de coordonnées global, la transformation
rigide Gi = F2 × . . .× Fi est appliquée à chaque image Ii afin de les placer sur le système de
coordonnées global (Figure 3.5).
Pour plusieurs raisons, d’autres contraintes ont dû être considérées pour s’assurer d’une corré-
lation croisée optimale entre I1 et GN (IN ). Une première raison est que le sujet peut bouger
pendant l’acquisition des données, les images acquises peuvent donc provenir de différents plans
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Figure 3.3 – Schéma de principe de la transformation de corps rigide - Les paramètres de la
transformation de corps rigide plaçant l’image 0 dans le repère de l’image 1 sont xt, yt et θ.
transverses de la jambe. Aussi, les images échographiques ont une distorsion due à la largeur
du faisceau d’ultrasons. Également, la procédure d’assemblage n’est pas entièrement automa-
tique (points sélectionnés par l’utilisateur), ce qui peut provoquer une erreur dépendante de
l’utilisateur. Pour corriger ces erreurs, plusieurs options sont considérées et testées.
— Option 1. Déterminer une transformation F telle qu’en appliquant F × Fi à la place
de Fi à chaque Ii, GN (IN ) = F × F2 × . . . × F × Fi × . . . × F × FN (IN ) maximise la
corrélation croisée entre I1 et IN .
Ici, l’erreur est considérée comme systématique entre toutes les images. L’angle d’ou-
verture est divisé par le nombre d’images et cet angle correctif est utilisé pour corriger
la composante rotation des transformations de corps rigide. Ensuite, les deux autres
composants des transformations de corps rigide (les deux translations) sont calculés en
maximisant la corrélation croisée entre deux images successives. Ces trois composantes
correctives, la rotation et les deux translations sont représentées par F dans l’équation.
— Option 2. Modéliser le contour obtenu non fermé de la jambe par des poutres courbées
et déformer ce contour jusqu’à sa fermeture. Ceci donne un jeu de transformations Fbi
pour chaque image Ii, tout en s’assurant que Fb2×F2× . . .×Fbi ×Fi× . . .×FbN ×FN = ı,
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ı étant la transformation identique.
Ici, l’erreur n’est plus considérée comme systématique et l’idée est d’utiliser la méthode
par éléments finis (EF) pour calculer chaque erreur individuelle. Le long du fascia cruris,
une centaine de points est sélectionnée manuellement sur le contour non fermé de la re-
construction des scans B-mode de la jambe. Les points premier et dernier sont déterminés
comme étant le même repère anatomique. Ensuite, ces points sont utilisés pour définir
une poutre courbée modélisée par EF sur Abaqus R©. Deux conditions limites sont défi-
nies. La première condition limite encastre l’une des extrémités du contour et la deuxième
condition limite impose un déplacement à l’autre extrémité entraînant la fermeture du
contour. Enfin, la simulation EF calcule les déplacements et rotations de tous les points
(Figure 3.6). Ces déplacements et rotations, Fbi , sont utilisés pour mettre à jour chaque
paramètre des transformations de corps rigide déterminé précédemment pour fermer le
contour de la jambe.
— Option 3. Minimiser un facteur global :




Avec d¯ la fonction objectif à minimiser représentant la distance entre les repères anato-
miques placés dans le système de coordonnées global qui sont censés être superposés. En
utilisant l’algorithme Nelder-Mead, la fonction objectif d¯ est minimisée en mettant à jour
les paramètres de la transformation de corps rigide Gi, pour toutes les transformations
en même temps.
Ici, l’objectif est de trouver les paramètres de transformation de corps rigide globalement
plutôt que de trouver un facteur correctif à la reconstruction précédente. Pour ce faire, dix
repères anatomiques sont sélectionnés sur l’image Ii et les mêmes dix repères anatomiques
sont sélectionnés sur l’image Ii+1 (Figure 3.7). Ce processus est répété pour toutes les
images jusqu’à revenir à la première, c’est-à-dire que dix repères anatomiques sont sélec-
tionnés sur l’image IN et les mêmes dix repères anatomiques sont sélectionnés sur l’image
I1. Ensuite, pour chaque paire d’images Ii et Ii+1, les paramètres de la transformation
de corps rigide Gi sont calculés et tous les repères anatomiques sélectionnés sont placés
dans le système de coordonnées global. A la suite de cette première estimation de Gi,
une fonction objectif d¯ est définie comme la distance entre chaque repère anatomique qui
sont censés être superposés lorsqu’ils sont placés dans le système de coordonnées global .
En utilisant l’algorithme Nelder-Mead, d¯ est minimisée en mettant à jour les paramètres
de la transformation de corps rigide Gi.
Chaque option a été considérée et implémentée. Les résultats obtenus par les différentes options
de reconstruction permettant un contour de la jambe fermé sont présentés en figure 3.8. La
somme des différences des valeurs de niveaux de gris des parties superposées est calculée pour
les trois options présentées. Les valeurs sont 30, 2 pour l’option 1, 29, 6 pour l’option 2 et 29, 4
pour l’option 3. L’option 3 est l’approche qui donne une correspondance optimale entre les
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paires d’images (Figure 3.8 - c). De plus, elle est plus robuste en raison de son approche globale
du problème. La transformation de corps rigide calculée par la méthode présentée en option 3
est donc utilisée ultérieurement pour reconstruire les scans B-mode et les cartes d’élasticité SW.
Pour chaque position angulaire, notée βi, 1 ≤ i ≤ N , (N = 37), quatre cartes d’élasticité SW
sont acquises et moyennées, donnant une seule image d’élasticité notée Ji. Ensuite, chaque image
Ji est alignée avec le système de coordonnées global en appliquant la transformation de corps
rigide précédemment calculée par l’option 3 : Gi(Ji)(G1 = ı), permettant la reconstruction de
toute la distribution des modules élastiques SW des tissus superficiels de la jambe.
Ecran





Figure 3.4 – Montage expérimental - La sonde est fixée sur un anneau qui permet l’acquisition
d’images tout autour de la jambe. Le pied du sujet est fixé par une chaussure à un capteur
de couple. Les valeurs du capteur de couple sont affichées sur un écran placé en face du sujet
permettant un retour. Les données, scans B-mode et cartes d’élasticité par ondes de cisaillement
sont acquises avec l’élastographe Aixplorer R© (SuperSonic Imagine, Aix-en-Provence, France).
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Figure 3.5 – Reconstruction initiale des scans B-mode - La reconstruction de la jambe n’est
pas fermée (cercles rouges).
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Figure 3.6 – Schéma global de la deuxième option pour la méthode de reconstruction - (a)
Contour de l’aponévrose (rouge) sur la reconstruction initiale des scans B-mode. (b) Pre-
simulation (rouge) et post-simulation (noir) de la fermeture du contour par méthode éléments
ﬁnis.
Figure 3.7 – Schéma global de la troisième option pour la méthode de reconstruction - Les
mêmes repères anatomiques sont sélectionnés pour chaque image de toutes les paires d’images.
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Figure 3.8 – Comparaison des méthodes de fermeture du contour - a) option 1 b) option 2 c)
option 3.
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3.3.1 Caractérisation de la méthode
Les erreurs sur les reconstructions sont caractérisées par un critère défini comme la distance
moyenne entre les 10 repères anatomiques sélectionnés par l’utilisateur dans chaque paire de
scans B-mode censés être superposés lorsqu’ils sont placés dans le système de coordonnées
global. Les moyennes de ces erreurs pour les reconstructions entières sont de 0, 67 mm et
0, 83 mm respectivement pour la jambe dans un état musculaire inactif et la jambe dans un
état musculaire actif, correspondant à 30% de CMV.
3.3.2 Reconstruction des scans B-mode pour 5 sujets
Les reconstructions des scans B-mode pour les 5 sujets étudiés sont reportées en figure 3.9.
La première ligne correspond à la coupe transversale acquise par IRM, la deuxième ligne cor-
respond à la reconstruction des scans B-mode pour la jambe dans un état musculaire inactif et
la troisième ligne correspond à la reconstruction des scans B-mode pour la jambe dans un état
musculaire actif égal à 30% de CMV.
On note un changement de formes entre les différentes acquisitions de la jambe pour chaque
sujet. Ces différences s’expliquent par plusieurs facteurs. Premièrement, les IRM et les scans
B-mode ne sont pas acquis le même jour, la jambe peut donc se remodeler. Deuxièmement,
lors de l’IRM, la présence des antennes (i.e. matériel d’émission des ondes radio-fréquences)
placées sur l’arrière du mollet provoque un basculement des tissus mous vers le côté antérieur
de la jambe.
Enfin, on observe un changement de géométrie entre les reconstructions ultra-sonores de la
jambe à l’état musculaire inactif et à l’état musculaire actif. Ceci s’explique par l’activation de
certains groupements musculaires lors de la contraction volontaire isométrique. On note un dé-
placement des muscles de la loge postérieure superficielle contenant le triceps sural (Chapitre 2,
section 2.1.1).
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3.3.3 Distribution des modules d’élasticité SW pour 5 sujets
Les distributions des modules d’élasticité ou modules de Young des tissus mous superficiels
obtenues par la reconstruction des cartes d’élasticité SW pour les 5 sujets sont reportées en
figure 3.10.
La première ligne correspond à la distribution des modules d’élasticité des tissus mous su-
perficiels pour la jambe dans un état musculaire inactif et la deuxième ligne correspond à la
distribution des modules d’élasticité des tissus mous superficiels pour la jambe dans un état
musculaire actif égal à 30% de CMV.
La technologie d’élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement ne permet pas d’atteindre
la totalité des tissus mous et notamment les plus profonds. On choisit ici de ne présenter que
les modules élastiques des tissus mous allant de la peau au fascia cruris.
On observe que la distribution est hétérogène au sein des tissus mous superficiels. On note par
exemple une augmentation du module de Young au niveau de la peau et du fascia cruris. Ceci
se vérifie lorsqu’on regarde la valeur moyenne de module de Young en fonction de la profondeur
du tissu (Figure 3.11). Sur la figure 3.11 (A), un scan B-mode de la jambe est redressé (i.e.
sur l’image originale, les tissus mous suivent la courbure naturelle de la jambe) afin d’avoir
l’échogénécité du milieu en fonction de la profondeur du tissu. Sur la figure 3.11 (B), la valeur
moyenne de module de Young pour une profondeur de tissu mou superficiel donnée est présen-
tée. On observe alors deux pics dans les valeurs de module, correspondant à deux structures
anatomiques : la peau et le fascia cruris.
Les valeurs : moyenne, écart-type et maximum pour les distributions de modules élastiques de
chaque sujet sont présentées dans la table 3.1.
Ces valeurs montrent une variabilité inter-sujet importante (par exemple, moyenne de module
de Young allant de 9, 4 kPa à 16, 3 kPa). On note une augmentation des maxima du module
de Young pour la jambe dans un état musculaire actif comparés à l’état musculaire inactif.
Cependant, l’effet de la contraction musculaire sur les valeurs moyennes n’est pas clairement
établi. Plus de sujets doivent être analysés pour conclure sur un potentiel effet significatif de
la contraction musculaire sur les tissus mous superficiels.
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Figure 3.11 – Hétérogénéité du module de Young au sein des tissus mous superficiels - (A)
Scan B-mode redressé de la jambe (i.e. échogénécité du milieu en fonction de la profondeur des
tissus mous superficiels) (B) Valeur du module de Young moyen en fonction de la profondeur
des tissus mous superficiels.
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Table 3.1 – Analyse de la distribution des modules d’élasticité des tissus mous superficiels
pour 5 sujets volontaires sains.
État musculaire Sujet 1 Sujet 2 Sujet 3 Sujet 4 Sujet 5
Moyenne (kPa) 10, 1 13, 3 16, 3 9, 4 10, 9
Inactif Ecart-type (kPa) 4, 0 5, 8 8, 2 4, 0 4, 8
Maximum (kPa) 37, 0 79, 1 76, 1 48, 9 54, 0
Moyenne (kPa) 12, 8 12, 3 14, 5 14, 8 20, 7
Actif Ecart-type (kPa) 6, 4 7, 3 8, 3 8, 2 19, 5
Maximum (kPa) 94, 6 106, 5 89, 0 91, 7 109, 0
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 50
3.4 Discussion
3.4 Discussion
3.4.1 Apports de l’étude
Des études précédentes [Portnoy 07,Sengeh 13,Rohan 13] montrent la nécessité d’identifier les
propriétés mécaniques des tissus mous. Par exemple, pour l’étude biomécanique du membre
sous compression élastique, la diminution de la pression pariétale des veines se fait par la trans-
mission de la pression appliquée sur la peau jusqu’aux veines en passant par les tissus mous
superficiels. Également, pour la conception de prothèses de jambes, une bonne identification de
la rigidité des tissus mous du membre amputé permet d’adapter les matériaux de la prothèse
à l’interface prothèse–peau et ainsi, d’améliorer le confort.
La méthodologie développée dans ce chapitre apporte un outil pertinent pour répondre à cette
demande.
En effet, elle permet, en assemblant les images du pourtour de la jambe, d’étudier un large
champ d’observation. Sa bonne résolution spatiale (0, 095 x 0, 095 mm2) donne une mesure
quantitative précise des modules élastiques pour les tissus sous-cutanés caractérisant ainsi l’hé-
térogénéité. L’utilisation d’une technologie basée sur les ultrasons rend ce protocole facile à
mettre en œuvre, peu cher et produisant un inconfort minimal pour le sujet. De plus, l’acquisi-
tion de cartes d’élasticité par élastographie ultra-sonore par onde de cisaillement est quasiment
instantanée, ce qui donne un moyen d’étudier l’effet de l’activité musculaire sur les propriétés
mécaniques des tissus mous superficiels.
3.4.2 Méthodologie de reconstruction
L’élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement est utilisée pour caractériser de nombreux
tissus biologiques. Cette technologie permet en effet de détecter des lésions cancéreuses dans
les seins [Bercoff 03,Athanasiou 10], les lésions du foie [Dhyani 15] et d’identifier les propriétés
mécaniques du système musculo-squelettique [Nordez 10,Yanagisawa 11,Maïsetti 12,Eby 13,De-
Wall 14]
Un inconvénient important de l’élastographie ultra-sonore par onde de cisaillement (SW), tout
comme l’échographie conventionnelle, est la petite taille du champ d’observation. Plusieurs mé-
thodologies de reconstruction des scans B-mode sont présentées dans ce chapitre. La somme
des différences des valeurs de niveaux de gris des parties superposées pour les 3 options nous
permet de définir de manière quantitative la meilleure approche pour assembler ces images.
L’erreur spatiale sur la reconstruction nous donne un premier critère quantitatif pour cette
méthodologie.
En assemblant les scans B-mode autour de la jambe, un large champ d’observation est ex-
ploré, comparablement aux logiciels de champ d’observation étendu (Extended Field of View
or EFOV) [Weng 97] utilisés par les cliniciens pour explorer de larges zones anatomiques tels que
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l’abdomen [Kim 03] ou le système musculo-squelettique [Lin 99]. Cependant, à notre connais-
sance, la méthode EFOV n’a pas été utilisée conjointement à l’élastographie SW.
D’autres modalités d’imagerie peuvent remédier à ce problème. Par exemple, l’élastographie
par résonance magnétique permet d’explorer l’élasticité des tissus mous dans de larges zones
anatomiques comme la cuisse [Bensamoun 06] ou le foie [Bensamoun 08] mais à cause d’une
résolution spatiale plus faible (typiquement, 2 x 2 mm2), ces modalités ne permettent pas d’étu-
dier les tissus sous-cutanés. De plus, un vibreur externe est nécessaire pour générer les ondes
de cisaillement basses fréquences, tandis qu’en élastographie ultra-sonore SW, c’est la sonde
ultra-sonore qui génère à distance le front d’ondes de cisaillement se propageant à l’intérieur
du milieu d’étude par l’effet de la pression de radiation [Bercoff 04a]. Ceci induit un inconfort
minimal pour le sujet. Enfin, le coût d’accès à une IRM rend la MRE difficilement réalisable
pour une étude sur une cohorte de sujets comparé à celui de l’élastographie ultra-sonore. Cette
méthodologie est donc plus accessible et facile à mettre en place.
En revanche, pour améliorer cette méthodologie, une nouvelle conception de sonde qui suit le
contour de la jambe pourrait être une alternative dans le futur.
3.4.3 Propriétés matériaux des tissus mous superficiels
La moyenne globale pour tous les sujets des modules élastiques des tissus mous superficiels
(i.e. allant de la peau au fascia cruris) est de 12,0 kPa pour la jambe dans un état musculaire
inactif et de 15,0 kPa pour la jambe dans un état musculaire actif correspondant à 30% de
CVM. Ces données sont en accord avec les valeurs reportées dans la littérature qui s’étendent
de 11 à 32 kPa pour la graisse [Linder-Ganz 07,Tran 07,Dubuis 12].
Les résultats présentés dans ce chapitre montrent que la distribution des modules élastiques
dans les tissus mous superficiels est hétérogène pour tous les sujets. En particulier, on identifie
deux zones anatomiques où les valeurs de modules élastiques augmentent qui sont la peau et
le fascia cruris. Aussi, il est intéressant de noter que l’activation musculaire tend à augmenter
les maxima des valeurs de modules d’élasticité des tissus mous superficiels pour tous les sujets,
bien que les tissus musculaires soient plus profonds que les tissus mous étudiés ici. Ceci pourrait
s’expliquer par une tension de l’aponévrose musculaire durant la contraction.
La caractérisation des propriétés matériaux in vivo des tissus sous-cutanés est un sujet de
recherche qui s’est intensifié ces 10 dernières années. En effet, des mesures d’élasticité de la peau
ont été effectuées par divers tests mécaniques tels que la succion [Hendriks 06,Gerhardt 09] ou la
torsion. Plus récemment, pour s’intéresser à l’anisotropie, un micro-robot équipé de capteurs de
forces et de déplacements a été développé et utilisé pour démontrer le comportement anisotrope
et visco-élastique de la peau [Boyer 07]. Cependant, ces techniques peuvent seulement donner
des mesures locales d’élasticité.
Une autre approche combinant l’analyse par EF, l’acquisition de données IRM et d’indentation
a permis de définir des paramètres de lois de comportement globaux pour les différentes couches
de la peau humaine [Tran 07] et des tissus sous-cutanés [Linder-Ganz 07].
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Ces différentes méthodes développées précédemment, bien que prometteuses, ne permettent
pas d’aborder le caractère hétérogène des propriétés mécaniques mesurées dans les tissus sous-
cutanés qui peut être obtenu par la méthode présentée ici.
3.4.4 Limites et perspectives
Une question peut être soulevée quant à la nature des modules d’élasticité mesurés par l’élasto-
graphie ultra-sonore SW dans ces tissus mous superficiels. En effet, plusieurs hypothèses sont
faites afin de déterminer le module d’élasticité à partir de la vitesse du front d’ondes de cisaille-
ment, comme de considérer le milieu homogène et isotrope (Chapitre 2, section 2.3.3).
Concernant le tissu musculaire qui est anisotrope car composé de fibres, il a été considéré précé-
demment comme isotrope transverse [Van Loocke 06,Weiss 94] et cette hypothèse nous permet
d’implémenter dans la suite de la thèse un modèle EF 2D de la jambe. Ces hypothèses sont
relativement communes pour les tissus adipeux [Azar 02,Linder-Ganz 07,Tran 07]. Cependant,
des investigations plus approfondies seraient nécessaires pour déterminer la pertinence des mo-
dules élastiques mesurés par l’élastographe Aixplorer R© sur les structures fines comme le fascia
cruris ou la peau.
Les valeurs quantitatives de modules de Young calculées par l’Aixplorer sont basées sur la
mesure de la distance parcouru par l’onde de cisaillement dans le milieu sur un temps donné.
Une hypothèse centrale permettant cette mesure est de supposer la vitesse de propagation des
ondes de compression (Chapitre 2, section 2.3.3) dans les tissus mous biologiques comme étant
proche de 1500 m.s−1. Cette valeur vient du fait que l’on considère les tissus mous biologiques
comme composés majoritairement d’eau. Ceci est un élément portant à réflexion concernant
les tissus hautement fibreux (i.e. composés essentiellement de fibres d’élastine et de collagène)
car leur teneur en eau est plus faible tels que la peau et le fascia cruris.
Évaluation in vitro des modules élastiques mesurés par élastographie SW
Afin d’apporter un premier élément de réponse sur la nature du module de Young mesuré par
élastographie SW, on le compare à celui évalué par un essai de traction uni-axiale convention-
nel in vitro. Pour cela, neuf mesures d’élastographie SW (Figure 3.12) sont effectuées sur un
morceau musculaire bovin à différents endroits du muscle. Afin d’être dans les mêmes condi-
tions expérimentales que dans l’étude présentée dans ce chapitre, les acquisitions sont faites
dans le sens transverse des fibres. Ensuite, 4 échantillons du même morceau musculaire bovin
sont préparés et un essai de traction uni-axiale à l’aide d’une machine Instron est réalisé par
échantillon. Pour chaque échantillon, la section et la longueur utile après pré-charge de 0,1 N
sont relevées (Table 3.2).
Sur la figure 3.13 est présenté l’ensemble des résultats des essais de traction uni-axiale et l’équi-
valent des modules de Young mesurés par élastographie ultra-sonore SW. La moyenne de ces
résultats et leur écart-type sont présentés sur la figure 3.15. On note une variabilité importante
des valeurs de modules de Young que ce soit par élastographie ultrasonore SW et par traction
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Table 3.2 – Sections et longueurs utiles des échantillons bovins pour la traction uni-axiale.






uni-axiale. Ceci conforte les résultats de cette étude montrant une forte hétérogénéité au sein
des tissus mous.
Pour les faibles déformations, on obtient une bonne correspondance entre les modules mesurés
par élastographie ultrasonore et ceux déterminés par traction uni-axiale (Figures 3.14 et 3.16).
En dehors de ces hypothèses utilisées en élastographie ultra-sonore SW, une limitation technique
rencontrée est de ne pas avoir accès aux propriétés mécaniques des tissus mous profonds. En
utilisant une sonde de plus basse fréquence, on pourrait y avoir accès mais à l’heure où ces
recherches sont faites, elle n’est pas disponible. De plus, une sonde de plus basse fréquence
aurait une moins bonne résolution et il serait plus difficile d’évaluer les hétérogénéités. Il est
donc essentiel de faire un compromis entre profondeur du tissu analysable et résolution spatiale.
Cette dernière limitation nous mène au chapitre suivant où une méthode est développée afin
de déterminer les propriétés mécaniques des tissus mous profonds.
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Figure 3.12 – Mesure de module de Young par élastographie par onde de cisaillement sur
muscle bovin dans le sens transverse des fibres musculaires.
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Figure 3.13 – Évaluation de la réponse musculaire bovine in vitro à un test de traction uni-
axiale avec des mesures d’élastographie SW - Présentation de tous les résultats.
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Figure 3.14 – Évaluation de la réponse musculaire bovine in vitro à un test de traction uni-
axiale avec des mesures d’élastographie SW - Présentation de tous les résultats - Zoom sur les
faibles déformations.
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Figure 3.15 – Évaluation de la réponse musculaire bovine in vitro à un essai de traction
uni-axiale avec des mesures d’élastographie SW - Présentation de la moyenne des résultats.

































Figure 3.16 – Évaluation de la réponse musculaire bovine in vitro à un essai de traction uni-
axiale avec des mesures d’élastographie SW - Présentation de la moyenne des résultats - Zoom
sur les faibles déformations.
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3.5 Conclusion
Ce chapitre présente une nouvelle méthodologie permettant de mesurer les propriétés méca-
niques des tissus mous superficiels tout autour de la jambe.
Pour cela, des scans d’échographie B-mode et des cartes d’élastographie ultra-sonore SW mon-
trant la distribution du module de Young dans la région d’intérêt sont acquis tout autour de
la jambe. Après une sélection de repères anatomiques sur les images par un utilisateur et une
première estimation des paramètres de la transformation de corps rigide, les images sont po-
sitionnées dans le même repère global. Enfin, une minimisation par l’algorithme Nelder-Mead
permet de recaler ces images pour construire une carte globale de la distribution des modules
élastiques dans les tissus mous allant du fascia cruris à la peau.
Après être caractérisée sur un sujet, cette méthodologie permet de présenter la distribution
des modules de Young sur 4 autres sujets. Dans le cadre de cette thèse, ces résultats serviront
d’entrée à un modèle EF de la jambe sous compression élastique.
Grâce à ce protocole, on a observé l’hétérogénéité des modules élastiques des tissus mous sous-
cutanés, notamment avec une augmentation du module de Young pour la peau et le fascia
cruris comparé aux tissus adipeux. En outre, un impact de la contraction musculaire sur les
propriétés mécaniques de ces tissus mous est détecté et demande à être confirmé.
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Chapitre4
Identification des propriétés mécaniques des
tissus mous profonds
Dans ce chapitre, nous présentons la méthodologie développée pour identifier les propriétés
mécaniques des tissus mous profonds de la jambe. Après une présentation détaillée de la
méthodologie mise en place et sa caractérisation, les résultats de ce protocole appliqué à 4
sujets volontaires sont exposés. Enfin, les limites et perspectives de cette méthode sont
abordées.
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4.1 Introduction
L’objectif de cette étude est d’identifier les propriétés mécaniques des tissus mous profonds
de la jambe. Les résultats de cette étude, couplés à ceux du chapitre 3, serviront d’entrée au
modèle par EF de la jambe sous compression élastique développé dans le chapitre 5.
Dans ce chapitre, les différentes étapes de la détermination des propriétés mécaniques des tissus
mous en dessous du fascia cruris par un essai de compression localisée sont détaillées. Après
la caractérisation de cette méthodologie, les résultats de son application à 4 sujets volontaires
sains pour un état musculaire inactif sont présentés.
Afin de mettre en place cette méthodologie, il est décidé de construire et caractériser cette mé-
thodologie sur un sujet volontaire sain, puis de l’appliquer à 3 autres sujets volontaires sains.
Les volontaires font partis des 5 sujets présentés au chapitre précédent. Pour identifier les pa-
ramètres d’un modèle de comportement il est décidé d’utiliser un modèle par éléments finis
bi-dimensionnel. En effet, l’identification utilise un processus itératif qui nécessite d’avoir un
temps de calcul raisonnable écartant ainsi l’utilisation d’un modèle 3D.
Enfin, la validité du protocole utilisé dans cette étude est estimée. D’abord, la justesse du
montage expérimental est évaluée en comparant la réponse de ce montage avec celle d’une
machine de traction–compression (Instron) pour deux types d’échantillons. Puis la justesse de
la méthodologie développée est évaluée en appliquant ce protocole à un échantillon test.
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4.2.1 Acquisition et traitement des données
Pour cette étude, un essai de compression locale du mollet droit est effectué sur 4 des 5 sujets
volontaires du chapitre 3 (3 hommes et 1 femme, âge moyen : 27 ans). Les données ultrasonores
(Figure 4.1 - A) et le scan IRM (Figure 4.1 - B) acquis dans l’étude précédente nous donnent
la géométrie personnalisée du sujet permettant l’implémentation d’un modèle numérique par
éléments finis (EF) (Figure 4.1 - C). Un élastographe ultrasonore (Aixplorer R© ; SuperSonic
Imagine, Aix-en-Provence, France) est utilisé pour acquérir les scans B-mode du tour de la
jambe au niveau du mollet. Ces scans sont assemblés pour décrire l’anatomie des tissus mous
superficiels, selon une méthodologie présentée au chapitre 3.
Un montage expérimental est conçu pour identifier les propriétés mécaniques des tissus mous
profonds. Il est basé sur l’acquisition du déplacement d’un cylindre de diamètre 30 mm appliqué
parallèlement et dans l’axe du mollet et sur l’enregistrement des forces de réaction de la jambe
à cette compression localisée (Figure 4.2). Les données expérimentales acquises par ce montage
sont couplées dans la suite de l’étude à un modèle par éléments finis bi-dimensionnel. C’est
pourquoi il est choisi d’utiliser un cylindre et non une sphère pour répliquer le comportement
sur une certaine longueur et ainsi pouvoir transcrire les données expérimentales acquises en
trois dimensions à un cas d’étude bi-dimensionnel.
Lors de l’acquisition, le sujet est assis sur une chaise, ce qui permet un état relâché des muscles
de la jambe. Le pied du sujet est attaché avec des sangles sur le châssis du dispositif expé-
rimental. Le genou est positionné sur des coussins d’appui en caoutchouc. Cela minimise les
mouvements de la jambe durant le processus d’acquisition des données. Afin d’avoir des condi-
tions de contact contrôlables pour l’implémentation du modèle EF 2D, du scotch double face est
collé sur la jambe du sujet au niveau du contact du cylindre. En effet, pour la modélisation par
éléments finis définie dans la suite du chapitre, un contact adhésif est choisi. Cette adaptation
du modèle expérimental au modèle numérique permet une réduction du nombre d’inconnues et
donc une diminution du temps de calcul et une convergence plus aisée.
Un programme codé sous LabVIEW R© (National Instruments, Austin, TX, USA) développé en
interne est utilisé pour visualiser et enregistrer les forces de réaction de la jambe et les déplace-
ments du cylindre. Le capteur de force (LCMKD-100N, Omega engineering INC) a une gamme
de mesure allant de 0 N à 100 N avec une précision de ± 0,25%. Le capteur de déplacement
(MTN/EUG025-10, Monitran) a une gamme de mesure allant de 0 mm à 50 mm avec une
précision de ± 0,25 mm. Trois cycles de compression localisée augmentant jusqu’à atteindre un
déplacement du cylindre de 30 mm sont enregistrés pour chaque sujet. La vitesse de déplace-
ment du cylindre est de 0,4 mm/s. Le premier cycle de chargement/déchargement montre une
hysteresis comparé aux autres cycles, il est donc écarté. Il est choisi d’utiliser uniquement la
partie chargement de la courbe dans la suite de l’étude afin de pouvoir la comparer au même
chargement du modèle EF.
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Figure 4.1 – Géométrie du modèle éléments finis (EF) - Reconstruction des scans B-mode de
la jambe droite (A), scan IRM de la jambe droite (B), modèle EF 2D (C) composé des deux
os (tibia et fibula), du compartiment comprenant les tissus mous profonds, du compartiment
comprenant les tissus mous superficiels et du fascia cruris les séparant.
4.2.2 Implémentation du modèle éléments finis 2D personnalisé
La reconstruction ultra-sonore et le scan IRM sont recalés en utilisant les bords des deux os
visibles sur les deux modalités d’imagerie (voir section 5.3.1 du chapitre 5). Sur la reconstruc-
tion des scans B-mode ultra-sonores, la peau est segmentée définissant la géométrie globale
de la jambe et la position du fascia cruris est relevée. Dans la littérature [Stecco 09], la va-
leur d’épaisseur de cette aponévrose montre une grande variabilité inter-individuelle. De plus,
elle ne peut pas être mesurée avec une précision suffisante sur la reconstruction ultra-sonore.
L’épaisseur du fascia cruris est donc introduite comme paramètre à considérer dans l’étude
de sensibilité définie ci-après. Les contours et la position des deux os sont ajoutés à partir de
la segmentation de la coupe transversale de la jambe obtenue par IRM. Cette géométrie est
utilisée pour créer un maillage EF 2D composé d’éléments à 4 nœuds en déformation plane, à
l’aide des outils disponibles sur Abaqus R©.
Dans un premier modèle, tous les tissus mous sont représentés par une loi de comportement
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Figure 4.2 – Montage expérimental - Le sujet est assis sur une chaise. Le pied du sujet est
attaché avec des sangles sur le châssis du dispositif expérimental et le genou est positionné sur
des coussins d’appui en caoutchouc. Un cylindre de diamètre 30 mm est appliqué parallèlement
et dans l’axe de la jambe. Le déplacement du cylindre et les forces de réaction de la jambe sont
enregistrés par deux capteurs.
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hyper-élastique néo-Hookéenne. Son énergie de déformation par unité de volume est définie
par [Hibbit 09] :
U = C10(I¯1 − 3) + 1
D1
(Jel − 1)2 (4.1)
Avec I¯1, le premier invariant du tenseur des déformations de Cauchy-Green gauche (B¯), calculé
à partir de la partie isochore du tenseur gradient des déformations F¯ = J−
1
3F (I¯1 = trace(B¯) =
I : B¯) ; Jel le taux de dilatation volumique (J = det(F )) ; C10 et D1 les paramètres matériaux
à identifier.
Dans un deuxième modèle, les tissus mous superficiels (i.e. allant de la peau au fascia cruris)
sont représentés par la loi de comportement néo-Hookéenne définie ci-dessus, mais les tissus
mous profonds (i.e. dessous le fascia cruris) sont représentés par un modèle polynomial réduit
du 2ème ordre. Son énergie de déformation par unité de volume est définie comme suit [Hib-
bit 09] :
U = C10(I¯1 − 3) + C20(I¯1 − 3)2 + 1
D1
(Jel − 1)2 + 1
D2
(Jel − 1)4 (4.2)
Avec I¯1, le premier invariant du tenseur des déformations de Cauchy-Green gauche (B¯), calculé
à partir de la partie isochore du tenseur gradient des déformations F¯ = J−
1
3F (I¯1 = trace(B¯) =
I : B¯) ; Jel le taux de dilatation volumique (J = det(F )) ; C10, C20 et D1, D2 les paramètres
matériaux à identifier.
Les paramètres matériaux utilisés sont reportés dans la Table 4.1. Les paramètres matériaux
D1 et D2 des lois de comportement utilisées ne sont pas identifiés ici, les valeurs utilisées sont
celles de la littérature [Bouten 09]. Ce choix sera discuté plus en détail dans la section 4.4.2.
La géométrie du cylindre de compression en 2D est définie par un cercle de diamètre 30 mm
correspondant à une coupe transversale du cylindre. La position initiale du cylindre et la
direction de translation sont définies à partir de mesures prises durant l’acquisition des données.
Les deux os et le cylindre sont définis comme des corps rigides. Des conditions limites de
Dirichlet (en déplacement) sont imposées sur les contours des os pour les encastrer et un
déplacement radial de 30 mm est appliqué au cylindre pour effectuer la compression localisée.
On résout donc le problème de contact entre la jambe déformable et le cylindre indéformable.
On choisit les algorithmes de contact à partir de ceux disponibles dans Abaqus/Standard. Afin
de respecter les conditions expérimentales (scotch à l’interface cylindre/jambe), la direction
tangentielle de contact est définie par un algorithme de type "rough", signifiant un coefficient
de frottement infini. Dans la direction normale, un algorithme de contact de type exponentiel
est défini, signifiant une relation exponentielle entre la pression et la distance de fermeture
(Figure 4.3).
4.2.3 Évaluation des effets de bord
L’identification des propriétés mécaniques par la méthodologie développée ici requiert l’utili-
sation d’un modèle 2D car un processus itératif intervient. Ce dernier nous contraint à avoir
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 64
4.2 Matériels et méthodes
Table 4.1 – Propriétés matériaux de chaque constituant du modèle biomécanique.
Matériau Modèle de Paramètres Sources
comportement
Hyper-élastique C10 identifié
Tissus mous Néo-Hookéen D1 = 28 MPa−1 [Bouten 09]
profonds Hyper-élastique C10, C20 identifiés
polynôme réduit D1, D2 = 28 MPa−1
Tissus mous Hyper-élastique C10 = 3 kPa [Bouten 09]
superficiels Néo-Hookéen D1 = 22.5 MPa−1 [Bouten 09]
Fascia cruris Hyper-élastique C10 = 100 kPa [Gefen 03]
Néo-Hookéen D1 = 22.5 MPa−1 [Bouten 09]
Toute pression 
possible si contact 
Distance de fermeture 















Figure 4.3 – Définition du contact dans la direction normale - Une relation de type exponentiel
est définie entre la pression de contact et la distance de fermeture. Adapté de [Hibbit 09].
un temps de calcul raisonnable pour pouvoir effectuer cette identification sur plusieurs su-
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jets. Afin d’évaluer l’influence des différentes hypothèses faites en utilisant un modèle EF 2D,
deux modèles EF 3D sont développés : un représentant l’expérience réelle 3D et l’autre étant
l’équivalent du modèle 2D en hypothèse de déformation plane. Une géométrie idéalisée d’une
jambe est utilisée pour créer un maillage EF 3D, composé d’éléments tétraédriques d’ordre 1,
en utilisant les outils disponibles sous Abaqus R©. Le comportement des matériaux est modélisé
par une loi hyper-élastique néo-Hookéenne (Eq. 4.1). Deux simulations sont effectuées. Dans la
première, nommée simulation A, la jambe idéalisée est comprimée par un cylindre de 30 mm de
diamètre et de longueur 50 mm (Figure 4.4 - Gauche). Cette simulation représente l’acquisition
des données expérimentales. Dans la deuxième, nommée simulation B, la jambe idéalisée est
comprimée par un cylindre de 30 mm de diamètre et d’une longueur supérieure à la jambe
(Figure 4.4 - Droite). Cette simulation représente le modèle EF 2D. Pour évaluer l’erreur faite
sur la courbe de réponse du modèle 2D, un profil de correction, P , est défini comme la différence







Avec RFA et RFB, les forces de réaction obtenues respectivement à partir des simulations A
et B ; et L, la longueur.
Les raisons de cet écart observé entre les réponses des deux modèles EF 3D sont discutés en
section 4.4.2. Ce résultat est par la suite utilisé comme profil de correction (Figure 4.5) en
l’appliquant sur les courbes force/déplacement des modèles 2D pour chaque sujet.
4.2.4 Évaluation des effets géométriques
Pour plusieurs raisons, il convient d’évaluer l’impact du changement de géométrie entre la
jambe modélisée par EF en 2D à partir de la reconstruction ultra-sonore, et la géométrie de
la jambe lors de l’acquisition des données de compression localisée. En effet, les données ne
sont pas acquises le même jour, la jambe a donc le temps de se remodeler. Aussi, la position
d’acquisition n’est pas la même : position couchée pour l’acquisition des données ultra-sonore ;
position assise pour l’acquisition des données de la compression localisée. Pour cela, un modèle
EF 2D avec la géométrie de la jambe durant l’acquisition des données expérimentales est testé
pour un sujet.
Pour acquérir la géométrie précise de la jambe pendant la compression localisée, un scanner
optique (Scanner Artec 3D R©) est utilisé. Le résultat du scanner optique est un nuage de points
définissant les surfaces (i.e. jambe, chaussure, montage expérimental. . .). L’importation de ce
nuage de points sur le logiciel Solidworks permet de créer la géométrie du cylindre de compres-
sion et de la jambe. Quant aux formes et positions des deux os, elles sont déterminées d’après
la segmentation du scan IRM transversal de la jambe. Cette géométrie est utilisée pour créer
un maillage EF 2D composé d’éléments en déformation plane à 4 nœuds, à l’aide des outils
disponibles sur Abaqus R©. Les deux os et le cylindre sont définis comme des corps rigides et
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Figure 4.4 – Modèles 3D idéalisés - Simulations EF d’une jambe idéalisée soumise à une
compression localisée par un cylindre de diamètre 30 mm et de différentes longueurs. Gauche :
50 mm ; Droite : 200 mm
le comportement des tissus mous est défini à partir de la loi polynomiale réduite d’ordre 2
(Eq. 4.2). Les propriétés matériaux sont choisies à partir de la méthode d’identification déve-
loppée dans la section 4.2.6. La moyenne des erreurs entre les courbes force/déplacement des
modèles 2D avec les deux géométries est calculée et est reportée dans la section 4.3.1.
4.2.5 Évaluation de la sensibilité du modèle par plan d’expériences
Une analyse de la sensibilité du modèle EF 2D est effectuée pour un sujet par une méthodologie
de plan d’expériences [Tinsson 10]. Cette méthodologie permet de déterminer les paramètres
influant sur la réponse force/déplacement de la simulation et de définir si ce modèle EF 2D
peut-être utilisé pour identifier les paramètres de modèle de comportement des tissus mous
profonds.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 67
Chapitre 4. Identification des propriétés mécaniques des tissus mous profonds


































Figure 4.5 – Profil de correction - Profil défini par l’équation 4.3 pour compenser l’erreur
commise en simulant une compression localisée en 3D par un modèle EF 2D.
Sélection des paramètres étudiés
Cinq paramètres sont pris en considération : les paramètres matériaux C10 et C20 des tissus
mous profonds ; l’épaisseur et le paramètre C10 du fascia cruris ; le paramètre matériau C10
des tissus mous superficiels (Figure 2.1). Afin de comparer les sensibilités, il est nécessaire de
normaliser les paramètres étudiés. Pour cela, ces paramètres sont codés entre -1 et 1 dans leur
domaine respectif. Les valeurs limites des domaines sont reportées dans la Table 4.2.
Échantillonnage des simulations
Le jeu de simulations numériques à effectuer est défini par un plan factoriel complet avec
interactions, résultant en 33 simulations (n = 25 + 1).
Sélection des réponses du modèle EF analysées
Deux types de réponse du modèle sont étudiés. La première est la pente moyenne de la courbe
force/déplacement et la deuxième est la courbure moyenne de la courbe force/déplacement.
Pour chaque réponse, 3 parties de la courbe force/déplacement sont analysées pour étudier
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Table 4.2 – Domaine de variation des paramètres étudiés dans l’analyse de sensibilité
Paramètres Domaine
C10
Tissus mous profonds De 0, 5 à 30, 0 kPa
C20
Tissus mous profonds De 0, 5 à 30, 0 kPa
C10
Tissus mous superficiels De 1, 0 à 30, 0 kPa
C10
Fascia cruris De 0, 1 à 10, 0 MPa
ÉpaisseurFascia cruris De 0, 2 à 1, 0 mm
l’influence des paramètres à différentes phases de la compression localisée : de 0 mm à 5 mm ;
de 5 mm à 20 mm ; de 20 mm à 30 mm (Figure 4.6).
Définition de la surface de réponse
Un polynôme d’ordre 1 (Eq. 4.4) avec interactions (5 paramètres étudiés + 10 interactions +
1 terme constant) est recalé sur la réponse.
Y = β0 +
p∑
i=1




βij × xi × xj (4.4)
Avec p = 5, le nombre de paramètres étudiés ; Y , une des réponses du modèle numérique
analysée et x la valeur du paramètre dans son espace codé.
Analyse de la surface de réponse
Pour s’assurer de la qualité du modèle recalé, une analyse statistique est effectuée. Après s’être
assuré que les réponses des 33 simulations suivent une loi Normale, une analyse de la variance
(ANOVA) est réalisée [Tinsson 10]. La somme des carrés dus à l’erreur (SSE) et la somme des








(Yˆi − Y¯ )2 (4.6)
Avec, n le nombre de simulations effectuées ; Yi, les sorties des simulations ; Y¯ , la moyenne de
ces sorties et Yˆi, les sorties estimées à partir du modèle recalé.
De ces valeurs, la moyenne de la somme des écarts dus à l’erreur (MSE) et la moyenne de la
somme des écarts dus à la régression (MSR) sont déduites. Puis, le coefficient de régression
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Figure 4.6 – Réponses obtenues avec le modèle EF - Les sorties sélectionnées pour l’étude de
sensibilité sont la pente moyenne (gris) et la courbure moyenne (noir). Ces sorties sont étudiées








Avec n = 33, le nombre de simulations eﬀectuées et p = 5, le nombre de paramètres étudiés.
La validité globale du modèle est ensuite calculée en appliquant un test de Fisher avec (p− 1)





Enﬁn, l’importance de la sensibilité de chaque paramètre par rapport à la variance expérimen-






Les résultats de cette évaluation du modèle par plan d’expériences sont présentés en section 4.3.2
et analysés en section 4.4.3.
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4.2.6 Méthode d’identification des propriétés mécaniques
Pour identifier les paramètres matériaux des deux lois de comportement étudiées (C10 pour le
modèle néo-Hookéen, voir Eq. 4.1 ; C10 et C20 pour le modèle polynomial réduit d’ordre 2, voir
Eq. 4.2), une méthode inverse est appliquée.
Plusieurs étapes sont nécessaires :
1. Calcul de la courbe force/déplacement du modèle EF 2D
2. Évaluation du décalage entre les courbes de réponses numériques et expérimentales
3. Minimisation de cet écart par un algorithme génétique implémenté dans Matlab R©
Pour comparer les courbes force/déplacement du modèle expérimental 3D et des simulations
numériques 2D, les forces de réaction de l’expérience sont normalisées par la longueur du
cylindre de compression (50 mm). Le profil de correction défini en section 4.2.3 est appliqué
à la courbe de réponse force/déplacement. Les forces de réaction du modèle numérique et du
modèle expérimental sont échantillonnées sur la même gamme de déplacement. Une fonction
coût définie par l’erreur au sens des moindres carrés (Eq. 4.12) est minimisée en utilisant





Avec l le nombre de points, Ysim la force de réaction de la simulation numérique et Yexp la force
de réaction obtenue expérimentalement. Le critère d’arrêt de l’optimisation est la tolérance sur
la fonction coût, fixée à 10−6.
Algorithme génétique
L’algorithme génétique (Figure 4.7) est une méthode de résolution de problèmes d’optimisation
qu’ils soient bornés ou non [MathWorks 14]. Cette méthode s’inspire du processus de sélection
naturel qui simule une évolution biologique. Cet algorithme démarre par une première généra-
tion de solutions potentielles qui sont testées sur la fonction objectif. Si le problème est borné,
cette population de solutions est générée aléatoirement dans les bornes du problème. A chaque
étape, l’algorithme produit la génération suivante par des principes de sélection, croisement et
mutation. Le principe de sélection retient de la génération précédente les variables ayant les
meilleurs performances sur la fonction coût. Le principe de croisement utilise les résultats de
plusieurs générations pour croiser les variables ayant les meilleurs résultats sur la fonction coût.
Enfin, le principe de mutation produit une génération suivante en choisissant au hasard dans
la génération précédente. Ce principe permet d’explorer toute la gamme des variables et ainsi
d’éviter de définir un minimum local comme solution.
Plusieurs critères d’arrêt sont disponibles pour l’algorithme génétique, comme un nombre fixe
de générations à effectuer, ou une tolérance sur la valeur de la fonction objectif.
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Figure 4.7 – Schéma de principe de l’algorithme génétique.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 72
4.2 Matériels et méthodes
4.2.7 Évaluation de la méthode d’identiﬁcation
Justesse du montage
Aﬁn de vériﬁer la justesse du montage expérimental (Figure 4.2) présenté dans le chapitre 4,
les réponses de ce montage et d’une machine de traction/compression traditionnelle (Instron)
sont comparées sur deux types d’échantillon.
Le premier échantillon est une mousse et le deuxième est une bande de compression. Pour
chaque échantillon, 5 cycles de compression à une vitesse de 0,4 mm.s-1 sont réalisés.
Les résultats de ces essais sont présentés en ﬁgure 4.8. On observe une bonne corrélation entre
les réponses provenant des deux dispositifs, et ce, pour les deux types d’échantillon. Ceci in-
dique le que montage n’a pas de biais.



















Echantillon A  Machine de traction
Echantillon A  Montage expérimental
Echantillon B  Machine de traction











Figure 4.8 – Comparaison de la réponse du montage expérimental avec la machine de trac-
tion/compression pour deux types d’échantillon – Barres d’erreur : 2σ.
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Justesse de la méthodologie de recalage
La méthodologie inverse par éléments finis présentée dans le chapitre 4, section 4.2.6, est testée
sur un échantillon test afin de vérifier sa justesse en suivant le protocole défini ci-après :
— Étape A – Montage expérimental
— Un échantillon de mousse est comprimé localement par le montage expérimental
présenté au chapitre 4. Sa courbe de réponse est affichée sur la figure 4.9 (voir
réponse expérimentale A).
— Un premier modèle éléments finis est généré mimant cette compression locale.
— La méthodologie inverse est appliquée à ce modèle pour ajuster sa réponse à celle
expérimentale.
— Les propriétés mécaniques de l’échantillon sont ainsi déterminées. La courbe de ré-
ponse du modèle numérique après l’identification des propriétés est affichée sur la
figure 4.9 (voir réponse numérique A).
— Étape B – Machine de traction/compression Instron
— L’échantillon est comprimé entre 2 plaques sur la machine de traction/compression.
Sa courbe de réponse est affichée sur la figure 4.9 (voir réponse expérimentale B).
— Un deuxième modèle éléments finis est généré en incluant les propriétés mécaniques
identifiées par l’étape A.
— Ce modèle simule la compression de la machine Instron entre deux plaques. La
courbe de réponse du modèle numérique est affichée sur la figure 4.9 (voir réponse
numérique B).
— Étape C – Comparaison
— La courbe de réponse du modèle EF de l’étape B (Figure 4.9, réponse numérique B)
est comparée à la courbe de réponse expérimentale de l’étape B (Figure 4.9, réponse
expérimentale B).
On observe une bonne correspondance des courbes de réponses expérimentales et numériques
après identification des propriétés mécaniques de l’échantillon test. Ceci nous permet de vérifier
la justesse de cette méthodologie.
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Figure 4.9 – Courbes de réponses expérimentales et numériques de l’échantillon test.
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4.3 Résultats
4.3.1 Caractérisation de la méthode
Un algorithme génétique est utilisé pour trouver les paramètres à identifier avec une valeur de
fonction coût minimale. Il est intéressant de regarder le profil de recherche de la fonction coût
pour s’assurer que la solution n’est pas un minimum local mais bien la meilleure sortie pour ce
problème. En figure 4.10, ce profil est présenté pour l’optimisation d’un sujet. Il montre que la
solution trouvée est bien le minimum global.
Concernant l’évaluation des effets géométriques (Section 4.2.4), l’erreur moyenne entre les
courbes force/déplacement du modèle EF 2D dont la géométrie est basée sur la reconstruc-
tion des images ultra-sonores et le modèle EF 2D dont la géométrie est basée sur le scan
optique est de 6,67% ± 4,91%.





















Figure 4.10 – Profil de recherche de l’algorithme génétique – valeurs correspondantes de la
fonction coût.
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4.3.2 Sensibilité du modèle
Qualité du modèle
Les indicateurs de l’analyse statistique ANOVA concernant la validation du modèle, définis
en section 4.2.5 sont calculés et sont reportés dans la table 4.3. Les coefficients de régression
linéaire, R2, sont au dessus de 99% pour toutes les sorties étudiées sauf concernant la pente
moyenne entre 20 mm et 30 mm de profondeur de compression. Ceci indique que le modèle de
premier ordre est bien ajusté au jeu de simulations.
Analyse de la sensibilité des paramètres
Les coefficients du polynôme d’ordre 2 ajustés sur les valeurs de courbures moyennes issues
des simulations pour les 3 parties de la courbe sont présentés en figure 4.11. Ceux ajustés sur
les valeurs de pentes moyennes sont présentés en figure 4.12. Les coefficients qui concernent
les interactions entre les paramètres ont été calculés et ne sont pas significatifs, ils ne sont donc
pas présentés ici.
Les erreurs sur la régression sont plus élevées pour les deuxièmes et troisièmes parties de la
courbe pour chaque sortie étudiée. Ceci indique que l’identification des paramètres matériaux
des lois de comportement pour les tissus mous profonds est plus pertinente à partir d’une
profondeur de compression égale à 5 mm.
Pour les deux sorties analysées (i.e. courbure moyenne et pente moyenne de la réponse force–
déplacement), on note que les sensibilités significativement élevées sont celles des propriétés
matériaux des tissus mous profonds.
Ces résultats nous confirment que le dispositif expérimental mis en place nous permet bien
d’identifier les propriétés mécaniques des tissus mous profonds.
4.3.3 Propriétés matériaux pour 4 sujets
Données expérimentales
Pour les quatre sujets, la réponse de la jambe à une compression localisée de 25 mm de profon-
deur avec un cylindre de 30 mm de diamètre est acquise suivant la méthodologie développée
en section 4.2.1. Les résultats sont présentés en figure 4.13.
D’après les équations de Hertz sur le contact entre deux cylindres d’axes parallèles, la force
de réaction du milieu, F , par rapport à l’enfoncement du cylindre, δ, est régie par l’équation




× E∗ × δ (4.13)
Avec E∗, l’élasticité du matériau normalisée par le coefficient de Poisson.
Sur les courbes de réponse force/déplacement (Figure 4.13) résultant de la compression localisée
de la jambe, la non linéarité observée est donc due aux non linéarités du comportement des
tissus mous.
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* 0.01 < s < 0.05
***  s <= 0.001
Part 1 : 0−5 mm
Part 2 : 5−20 mm
Part 3 : 20−30 mm
C10 (Sup. S.T.) C10 (Deep. S.T.) C20 (Deep. S.T.) C10 (F. cruris) e (Fascia cruris)
Figure 4.11 – Sensibilités à la courbure moyenne - Coefficients du polynôme d’ordre 2 ajusté
sur le modèle pour la réponse en courbure moyenne des 3 parties de la courbe force/déplacement.
De gauche à droite, les coefficients concernent les paramètres : C10Tissus mous superficiels,
C10
Tissus mous profonds, C20Tissus mous profonds, C10Fascia cruris , ÉpaisseurFascia cruris . s correspond
à la significativité.
Identification : loi de comportement néo-Hookéenne
Un exemple des courbes force/déplacement expérimentales et numériques après identification
du paramètre matériau C10 de la loi de comportement néo-Hookéenne est présenté en figure 4.14
(Haut).
Les résultats de l’identification du paramètre C10 pour les 4 sujets et les valeurs de fonction
coût correspondantes (voir Eq. 4.12) sont présentés dans la table 4.4.
Identification : loi de comportement polynomiale réduite d’ordre 2
Un exemple des courbes force/déplacement expérimentales et numériques après identification
des paramètres matériaux C10 et C20 de la loi de comportement polynomiale réduite d’ordre 2
est présenté en figure 4.14 (Bas).
Les résultats de l’identification des paramètres C10 et C20 pour les 4 sujets et les valeurs de
fonction coût correspondantes (voir Eq. 4.12) sont présentés dans la table 4.5.












































*    0.01 < s < 0.05
*** s <= 0.001
**  0.001 < s <= 0.01
Part 1 : 0−5 mm
Part 2 : 5−20 mm
Part 3 : 20−30 mm
e (Fascia cruris)C10 (Sup. S.T.) C10 (Deep S.T.) C20 (Deep S.T.) C10 (F. cruris)
Figure 4.12 – Sensibilités à la pente moyenne - Coefficients du polynôme d’ordre 2 ajusté sur
le modèle pour la réponse en pente moyenne des 3 parties de la courbe force/déplacement.
De gauche à droite, les coefficients concernent les paramètres : C10Tissus mous superficiels,
C10
Tissus mous profonds, C20Tissus mous profonds, C10Fascia cruris , ÉpaisseurFascia cruris . s correspond
à la significativité.
Table 4.3 – Analyse statistique (ANOVA) de la surface de réponse
Indicateur Régression Erreur R2
Somme Moyenne Somme Moyenne
des carrés des écarts des carrés des écarts
Courbure de 0 à 5 mm∗ 9, 4.10−5 6, 3.10−6 6, 7.10−7 4, 0.10−8 0, 9929
Courbure de 5 à 20 mm∗ 3, 2.10−5 2, 1.10−6 1, 2.10−7 6, 9.10−9 0, 9964
Courbure de 20 à 30 mm∗ 1, 8.10−4 1, 7.10−5 3, 2.10−7 1, 9.10−8 0, 9982
Pente de 0 à 5 mm∗ 2, 2.10−2 1, 5.10−3 2, 1.10−4 1, 2.10−5 0, 9907
Pente de 5 à 20 mm∗ 5, 7.10−2 3, 8.10−3 1, 1.10−4 6, 7.10−6 0, 9980
Pente de 20 à 30 mm∗ 0, 19 1, 3.10−2 1, 4.10−2 8, 0.10−4 0, 9336
Probabilité du test de Fisher : ∗ ≤ 0, 001
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Figure 4.13 – Données expérimentales - Réponse de la jambe de 4 sujets à une compression
localisée de 25 mm de profondeur avec un cylindre de diamètre 30 mm.
Table 4.4 – Identification du C10Tissus mous profonds de la loi de comportement néo-Hookéenne
pour 4 sujets
Sujet C10 identifié Valeur fonction coût
(kPa) (N2)
1 2, 11 1, 8.10−4
2 1, 72 1, 9.10−4
3 1, 21 9, 1.10−5
4 0, 51 6, 4.10−5
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Table 4.5 – Identification des C10Tissus mous profonds et C20Tissus mous profonds de la loi de com-
portement polynomiale réduite d’ordre 2 pour 4 sujets
Sujet C10 identifié C20 identifié Valeur fonction coût
(kPa) (kPa) (N2)
1 0, 82 2, 61 2, 6.10−6
2 0, 80 2, 00 9, 8.10−6
3 0, 70 0, 80 1, 4.10−5
4 0, 19 0, 24 1, 7.10−5
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Figure 4.14 – Courbe force/déplacement de la simulation après identiﬁcation (trait plein)
et expérimental (trait pointillé) pour un sujet. Haut - Résultat pour le modèle néo-Hookéen,
correspondant à C10 identiﬁé. Bas - Résultat pour le modèle polynomial réduit d’ordre 2,
correspondant aux C10 et C20 identiﬁés.
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4.4 Discussions
4.4.1 Apports de l’étude
L’utilisation d’une méthode inverse pour identifier les propriétés matériaux des tissus mous
existe dans la littérature. Ci-dessous sont présentés quelques exemples.
L’étude de [Iivarinen 11] utilise une méthode inverse en couplant un modèle axi-symétrique
multi-couches (peau, graisse) à l’indentation pour déterminer les propriétés mécaniques des
tissus mous superficiels de l’avant bras. Une petite taille d’indenteur permet de recruter ici le
comportement des tissus mous superficiels uniquement. Un point intéressant de cette technique
est de pouvoir identifier séparément les différents tissus mous.
Les études de [Bouten 09] et [Dubuis 12] caractérisent les tissus mous de la jambe de plusieurs
sujets. Dans cette méthodologie, sont comparés un modèle EF de la jambe dans un état initial
de la jambe relâchée et un état final sous compression élastique, à des scans IRM de la jambe
relâchée et sous chaussette de compression. L’identification se fait donc entre deux points et ne
permet pas de capturer le caractère non-linéaire du comportement des tissus mous. Cependant,
le modèle est constitué de deux compartiments de tissus mous, permettant une distinction entre
les propriétés mécaniques du tissu adipeux et du tissu musculaire.
Enfin, l’étude de [Vannah 96] est similaire à celle présentée dans ce chapitre. Une méthode in-
verse couple un modèle EF personnalisé à l’indentation de la jambe au niveau du mollet par un
cylindre de diamètre 8 mm ou 19 mm qui est, dans cette étude, appliqué perpendiculairement
à la jambe. Néanmoins, ce modèle EF est constitué d’un seul compartiment de tissu mou, sans
distinction de peau, graisse et muscle.
La méthodologie décrite dans ce chapitre apporte donc un outil rapide et efficace pour l’iden-
tification des tissus mous profonds de la jambe sur plusieurs sujets, en prenant en compte le
caractère non linéaire du comportement de ce tissu.
4.4.2 Hypothèses liées au modèle numérique
Le modèle EF 2D personnalisé de la jambe qui est implémenté dans cette étude comporte
plusieurs hypothèses discutées ici.
Normalisation des données expérimentales
Afin de comparer les courbes force/déplacement de l’acquisition expérimentale 3D au modèle
EF 2D, les forces de réaction sont normalisées par la longueur du cylindre de compression.
Cette hypothèse apporte une sous-estimation de la force d’environ 15% sur le modèle 2D (voir
section 4.2.3). En effet, quand les forces de réaction 3D sont normalisées par la longueur du
cylindre, les concentrations de contraintes sur la jambe aux niveaux des bords du cylindre
ne sont pas prises en compte (Figure 4.15). Cependant, cette sous-estimation est corrigée en
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appliquant le profil de correction déterminé par l’équation 4.3.
Cette normalisation pose une limite. En effet, dans les premiers millimètres de la compression
localisée, la longueur de contact est partielle (i.e. inférieure à la longueur du cylindre à savoir
50 mm) parce que la jambe n’est pas parfaitement cylindrique. Cependant, l’analyse statistique
du plan d’expériences (voir section 4.3.2) montre que l’identification des paramètres matériaux
des tissus mous profonds n’est pas aussi significative dans les premiers millimètres que pour un
déplacement supérieur à 5 mm.
Figure 4.15 – Distribution de la pression appliquée sur la jambe.
Compressibilité du matériau
Il est commun de considérer les tissus mous humains comme incompressibles de part leur
composition majoritaire en eau [Fung 93]. Cependant, une étude préliminaire a montré qu’une
loi de comportement purement incompressible ne donne pas des résultats cohérents. Donc, un
modèle légèrement compressible est utilisé ici, en prenant des valeurs du paramètre matériau D
(Équations 4.1 et 4.2) identifiées par une étude précédente [Bouten 09]. Cette dernière montre
une différence d’aire (' 5%) sur des scans transversaux de la jambe pris par IRM avant et
après l’application d’une compression élastique de 20 mmHg. Ceci peut s’expliquer par le fait
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qu’en appliquant une compression sur la jambe, le système veineux se vide et les tissus mous
peuvent se déplacer vers le haut. Cette différence d’aire serait donc le résultat du transport
du sang vers le haut au travers du retour veineux et d’effets géométriques 3D. C’est pourquoi
il est nécessaire d’ajuster le paramètre D. Pour pouvoir l’identifier de manière personnalisée,
d’autres tests seraient nécessaires, par exemple, par des mesures précises de changement d’aires
lors de la compression.
4.4.3 Plan d’expériences
L’importance mécanique du fascia cruris dans l’étude de la compression élastique de la jambe
humaine est l’objet de questionnements sur son rôle contentif du tissu musculaire [Papado-
poulos 81,Bergqvist 07]. Cependant, le plan d’expériences appliqué à ce modèle EF 2D pour
l’étude de la réponse à une compression localisée ne montre pas d’intérêt significatif des pro-
priétés mécaniques ou de l’épaisseur du fascia cruris. Il est possible que le fascia cruris ait un
rôle structurel qui ne soit pas détectable par cette compression localisée. D’autres investigations
devront être proposées par la suite pour répondre aux questions concernant le rôle de ce tissu.
4.4.4 Propriétés matériaux identifiées
L’identification de paramètres matériaux de la loi de comportement néo-Hookéenne sur la jambe
humaine est présente dans la littérature [Bouten 09,Dubuis 12]. Dans ces deux études, l’iden-
tification des tissus mous profonds résulte en un C10 compris entre 1 kPa et 15 kPa. Ici, les
valeurs de C10 identifiées sur le modèle de comportement néo-Hookéen sont comprises entre
0,5 kPa et 2,1 kPa. Ces valeurs sont donc du même ordre de grandeur que celles précédemment
identifiées.
Bien que l’influence des propriétés matériaux du fascia cruris soit plus faible que celles des
propriétés matériaux des tissus mous profonds, la présence de cette structure anatomique dans
le modèle EF semble rigidifier légèrement la jambe. Ce qui tend à faire identifier des valeurs de
C10 dans la tranche basse de celles identifiées dans la littérature [Bouten 09,Dubuis 12].
Pour ces grandes déformations, l’utilisation du modèle néo-Hookéen (voir Eq. 4.1) apparaît
limité car il ne capture pas la non-linéarité de la courbe force/déplacement de réponse à une
compression localisée. La loi de comportement polynomiale d’ordre 2 donne une meilleure ap-
proximation du comportement des tissus mous profonds dans la jambe humaine.
Dans ce modèle EF 2D, on considère le tissu musculaire comme ayant un comportement iso-
trope transverse, ce qui est commun quand on suppose une distribution des fibres musculaires
perpendiculaires au plan transversal. Il serait intéressant de regarder l’effet de la compression
localisée dans d’autres orientations pour capturer le caractère anisotropique du muscle. Aussi,
les propriétés identifiées ici sont celles de la jambe à l’état musculaire relâché. D’autres in-
vestigations avec un contrôle du niveau de contraction musculaire permettraient d’identifier
également les propriétés du tissu musculaire à l’état actif.
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Enfin, cette méthodologie appliquée à un plus grand nombre de sujets permettrait de déterminer
l’ampleur de la variabilité inter-sujet.
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Ce chapitre présente une méthode rapide et non-invasive permettant d’identifier les propriétés
mécaniques des tissus mous profonds de la jambe.
Pour cela, une méthode inverse est utilisée couplant un modèle EF 2D personnalisé multi-
matériau à des données expérimentales d’un essai de compression localisée. Après l’évaluation
de cette méthode sur un sujet, elle est appliquée à 3 autres sujets sains pour identifier les para-
mètres matériaux de deux lois de comportement pour les tissus mous profonds. La méthodologie
développée dans ce chapitre est novatrice dans le sens où elle permet de prendre en compte la
non-linéarité du comportement du matériau car les propriétés matériaux sont identifiées sur
toute une plage de déformation et non sur une comparaison d’un état final avec un état initial.
Cette étude montre qu’une loi polynomiale d’ordre 2 est plus adaptée qu’une loi néo-Hookéenne
pour représenter le comportement des tissus mous profonds. Aussi, la différenciation des ma-
tériaux (peau, graisse, fascia cruris, muscle) permet de découpler les contributions de chaque
tissu. Ceci amène à identifier des valeurs de paramètres matériaux plus faibles que celles habi-
tuellement déterminées.
Cette méthodologie couplée à celle développée dans le chapitre 3, permet la création de modèles
EF personnalisés en termes de géométrie et de propriétés mécaniques pour l’étude bioméca-
nique de la jambe sous compression élastique. Cette étude est présentée dans le chapitre suivant.
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Chapitre5
Application au développement d’un modèle
de la jambe sous compression élastique
Ce chapitre présente le développement d’un modèle éléments finis (EF) 2D personnalisé de la
jambe sous compression élastique par l’utilisation des deux méthodologies décrites dans les
chapitres 3 et 4. Après une description détaillée de l’implémentation de ce modèle, les
résultats de l’étude biomécanique de la jambe sous compression élastique pour 4 sujets sont
présentés. Pour un sujet, la déformation du modèle EF 2D est comparée à une IRM de cette
jambe sous compression élastique.
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5.1 Introduction
Le traitement de l’insuffisance veineuse est dominé par la compression élastique. Les études
physiologiques démontrent l’efficacité de ce traitement. Malgré cela, pour certains patients,
l’objectif thérapeutique n’est pas atteint.
Des études biomécaniques précédentes [Avril 10,Dubuis 12,Rohan 14] ont mis en lumière l’im-
portance de la transmission de pression aux travers des tissus mous dans les mécanismes relatifs
à ce traitement. C’est pourquoi dans cette thèse l’accent est mis sur la caractérisation person-
nalisée des propriétés mécaniques des tissus mous.
Dans le chapitre 3, les propriétés matériaux des tissus mous superficiels ont été mesurées par
élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement. Dans le chapitre 4, les propriétés maté-
riaux des tissus mous profonds ont été identifiées par une méthode inverse. Ce chapitre vise à
coupler ces deux méthodes pour définir un modèle biomécanique par EF personnalisé en termes
de géométrie et de propriétés mécaniques pour l’étude de la jambe sous compression élastique.
Après un préambule exposant les principales hypothèses de ce modèle biomécanique, la défini-
tion de ce dernier est présentée en détail. Puis, à la suite d’une validation de la géométrie de la
jambe sous compression élastique obtenue numériquement et par IRM, les résultats de l’étude
numérique de la jambe sous compression élastique de 4 sujets sont exposés.
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5.2.1 Acquisition des données
Pour cette étude biomécanique de la jambe sous compression élastique, plusieurs données expé-
rimentales sont acquises. Les 4 mêmes sujets volontaires (3 hommes et 1 femme, âge moyen : 27
ans) que ceux des chapitres 3 et 4 passent un scan IRM de la jambe, une acquisition de données
ultra-sonores et un test de compression locale du mollet droit. Le protocole d’acquisition de ces
données est expliqué en détail dans les chapitres 3 et 4.
5.2.2 Hypothèses sur l’anatomie
Sur la coupe transversale présentée en figure 2.1, on identifie les tissus mous entourant les
deux os (tibia et fibula) de la jambe. Les éléments auxquels on va s’intéresser dans cette étude
composant les tissus mous sont, du plus superficiel au plus profond, la peau, les tissus adipeux
sous-cutanés, le fascia cruris et les quatre loges musculaires. Ce à quoi s’ajoutent trois réseaux
veineux, un superficiel, un profond et un transverse [Kamina 90].
Ici, on choisit de créer un modèle EF 2D comportant un unique compartiment englobant les
tissus mous de la jambe (groupes musculaires, graisse, fascia cruris). L’hétérogénéité et les va-
leurs des propriétés mécaniques des tissus mous superficiels sont données par l’approche définie
au chapitre 3. Et les propriétés mécaniques des tissus mous profonds sont données par l’ap-
proche définie au chapitre 4. Ce choix nous permet d’avoir un modèle EF avec peu de contacts,
convergeant facilement et rapidement, tout en conservant l’hétérogénéité des propriétés des
tissus mous de la jambe.
La structure anatomique de la peau est conservée et sera modélisée à partir de données de la
littérature.
Afin d’étudier l’effet de la compression élastique de la jambe, deux veines sont ajoutées : la
petite et la grande veine saphène. En effet, il apparaît que la compression élastique a un effet
significatif sur le réseau veineux superficiel [Rohan 13,Rohan 14]. Cependant, il n’a pas encore
été démontré l’efficacité de la compression élastique sur le réseau veineux profond, surtout
comparée à l’effet de la contraction musculaire comprimant ces veines.
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5.3 Définition du modèle éléments finis
5.3.1 Géométrie
Jambe
La section transversale de la jambe acquise par IRM et la reconstruction ultra-sonore sont
recalées par une transformation de corps rigide (Chapitre 3, section 3.2.2) en utilisant les
contours des os (tibia et fibula) visibles sur les deux modalités d’imagerie (Figure 5.1).
A partir de la segmentation de la reconstruction ultra-sonore, la géométrie globale de la jambe
est définie. De même, la position et la taille des veines saphènes (petite et grande) sont relevées
(Figure 5.2 - B). Pour chaque sujet, deux géométries globales de la jambe sont générées :
une correspondant à l’état musculaire inactif (Figure 3.9 – deuxième ligne) et l’autre, à l’état
musculaire actif correspondant à une contraction isométrique égale à 30% de le contraction
maximale volontaire (Figure 3.9 – troisième ligne).
Les os sont segmentés sur le scan transverse de la jambe acquis par IRM (Figure 5.2 - A), car
la totalité des bords des os n’est pas disponible sur la reconstruction ultra-sonore.
Sur les données que nous avons, il n’est pas possible de mesurer avec précision l’épaisseur
de la paroi des veines. L’épaisseur est donc fixée à 1/10 du rayon moyen conformément aux








Figure 5.1 – Recalage de deux modalités d’imagerie - Les bords du tibia (bleu) et de la fibula
(rouge) sont repérés sur le scan IRM (A) et sur la reconstruction ultra-sonore (B) afin de recaler
les images par une transformation de corps rigide.
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Bas médical de compression
La géométrie du bas médical de compression (BMC) est définie par un cercle de rayon, R,
dans son état initial. La dimension est définie par la circonférence au repos au niveau du
plan de coupe de l’image par IRM et ultrasons d’un bas médical de compression de classe 2,
correspondant à une pression appliquée de 20 mmHg.
A B
Figure 5.2 – Segmentation - Sur le scan transversal acquis par IRM (A), les bords du tibia
(bleu) et fibula (rouge) sont définis. Sur la reconstruction ultra-sonore (B), la géométrie globale
de la jambe est segmentée (jaune) et la position et taille des veines sont relevées (vert).
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5.3.2 Discrétisation
Les contours segmentés sur les images sont stockés sous forme de liste de coordonnées de points
dans des fichiers textes. Un script Python permettant de communiquer avec l’environnement
Abaqus/CAE développé en interne est utilisé pour automatiser la construction du modèle EF
à partir des fichiers textes. Le maillage de la jambe et du BMC créé à partir de la géométrie
patient-spécifique dans Abaqus/CAE est présenté en figure 5.3.
Figure 5.3 – Maillages de la jambe et du BMC (rouge) générés dans Abaqus à partir de la
géométrie personnalisée.
Peau et Bas médical de compression
La peau et le BMC sont modélisés par des éléments câbles à interpolation linéaire (T2D2 dans
la librairie d’élements Abaqus).
Tissus mous
Les tissus mous sont modélisés par une version hybride des éléments continus à interpola-
tion linéaire en déformation plane (triangles CPE3H et quadrangles CPE4H de la librairie
d’éléments Abaqus). La formulation hybride permet de gérer automatiquement les problèmes
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d’incompressibilité rencontrés dans la modélisation des tissus mous biologiques. En effet, les
éléments hybrides ont un degré de liberté supplémentaire leur permettant de considérer la
pression hydrostatique comme étant une inconnue supplémentaire.
Veines
On impose un raffinement du maillage au voisinage de la veine (Figure 5.3) en faisant attention
d’avoir la même taille d’élément à l’interface veine/tissus mous.
Une étude précédente [Rohan 13] a permis de déterminer par une étude de sensibilité du
maillage la taille des éléments de la veine pour avoir un bon compromis entre précision et taille
du modèle. Cette étude a fixé le nombre d’éléments à 4 dans l’épaisseur de la veine.
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Les tissus mous superficiels comprenant les tissus adipeux et le fascia cruris sont représentés
par une loi de comportement hyper-élastique neo-Hookéenne. Son énergie de déformation par
unité de volume de référence est définie par [Hibbit 09] :
U = C10(I¯1 − 3) + 1
D1
(Jel − 1)2 (5.1)
Avec I¯1, le premier invariant du tenseur des déformations de Cauchy-Green gauche (B¯), calculé
à partir de la partie isochore du tenseur gradient des déformations F¯ = J−
1
3F (I¯1 = trace(B¯) =
I : B¯) ; Jel le taux de dilatation volumique (J = det(F )) ; C10 et D1 les paramètres matériaux.
Pour chaque point de Gauss des tissus mous superficiels, des données d’élasticité SWE sont
disponibles et les propriétés matériaux suivantes sont assignées : C10 = E6 , avec E, le module
élastique local mesuré par élastographie ultrasonore SWE. La valeur du paramètre D1 est fixée
selon des données de la littérature (Table 5.1).
Peau
La sonde utilisée pour l’acquisition des données d’élastographie ultra-sonore SW ne permet pas
d’enregistrer des valeurs précises au sein des différentes couches de la peau (i.e. distinction entre
l’épiderme qui est la couche la plus superficielle et le derme placé en dessous). Il faudrait pour
cela une sonde haute fréquence. Il nous faut donc modéliser la peau dans sa globalité à partir
des données de la littérature. Ces données sont nombreuses et dépendent du mode d’acquisition
(torsion [Agache 80], traction [Boyer 07] ou succion [Delalleau 08]) et des propriétés physiques
mesurées (élastique linéaire [Hendriks 06], visco-élastique [Jachowicz 07] ou hyper-élastique).
On fait ici l’hypothèse de modéliser le comportement de la peau par une loi de comportement
hyper-élastique néo-Hookéenne.
Les valeurs choisies sont reportées dans la table 5.1.
Tissus mous profonds
Les tissus mous profonds comprenant essentiellement les muscles sont représentés par une loi de
comportement polynomiale réduite d’ordre 2. Son énergie de déformation par unité de volume
de référence est définie par [Hibbit 09] :
U = C10(I¯1 − 3) + C20(I¯1 − 3)2 + 1
D1
(Jel − 1)2 + 1
D2
(Jel − 1)4 (5.2)
Avec I¯1, le premier invariant du tenseur des déformations de Cauchy-Green gauche (B¯), calculé
à partir de la partie isochore du tenseur gradient des déformations F¯ = J−
1
3F (I¯1 = trace(B¯) =
I : B¯) ; Jel le taux de dilatation volumique (J = det(F )) ;C10, C20 et D1, D2 les paramètres
matériaux.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 96
5.3 Définition du modèle éléments finis
Les paramètres matériaux C10 et C20 sont identifiés par une méthode inverse couplant un
modèle EF 2D à un test expérimental de compression localisée de la jambe par un cylindre de
diamètre 30 mm (voir chapitre 4).
Les paramètres matériaux D1 et D2 ne sont pas identifiés dans cette étude et sont donc pris
dans la littérature (Table 5.1).
Veines saphènes et bas médical de compression
Les veines et le bas médical de compression sont représentés par une loi de comportement
linéaire élastique. Les valeurs des paramètres matériaux (E, module de Young et ν, coefficient
de poisson) sont prises dans la littérature et sont reportées dans la table 5.1.
Table 5.1 – Propriétés matériaux de chaque constituant du modèle biomécanique.
Matériau Modèle de Paramètres Sources
comportement
Tissus mous Hyper-élastique C10 = E6 MPa Elastographie SW
superficiels Néo-Hookéen D1 = 22.5 MPa−1 [Bouten 09]
Tissus mous Hyper-élastique C10, C20 Identifiés
profonds polynôme réduit D1, D2 = 28 MPa−1 [Bouten 09]
Peau Hyper-élastique C10 = 0.1 MPa [Iivarinen 11]
Néo-Hookéen D1 = 0.14 MPa−1
Veines Élastique E = 0.1 MPa [Rohan 13]
linéaire ν = 0.49
BMC Élastique E = 0.4 MPa [Dubuis 12]
linéaire ν = 0.49
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5.3.4 Assignation des propriétés matériaux aux éléments du modèle EF
Une fois les propriétés mécaniques des tissus mous superficiels et profonds identifiées, il s’agit
d’associer à chaque élément du maillage EF une propriété matériau. Pour cela, un script Matlab
est écrit. Il est détaillé ci-dessous :
1. Une image représentant les propriétés matériaux des tissus mous est définie en associant
à chaque pixel de l’image une valeur de module élastique. Une table de correspondance
définissant les coordonnées en mm de chaque pixel est créée.
2. Le fichier input écrit par Abaqus R© qui contient notamment les coordonnées des nœuds dé-
terminant les sommets des éléments du maillage EF est lu par le script et les coordonnées
sont stockées dans une matrice.
3. Pour chaque élément du maillage EF, la fonction nommée inpolygon implémentée dans
Matlab repère les pixels de l’image étant à l’intérieur du triangle ou quadrangle consti-
tuant l’élément à l’aide des coordonnées des pixels et celles des nœuds de l’élément. Les
valeurs de module élastique associées à ces pixels sont moyennées pour définir une valeur
par élément.
4. Le numéro de l’élément et la valeur de module élastique lui correspondant sont stockés
dans un fichier texte. Ce fichier est lu par Abaqus R© lors de l’implémentation du modèle
EF.
5.3.5 Conditions aux limites sur la jambe
Des conditions aux limites de Dirichlet (en déplacement) sont imposées sur tous les contours
des deux os (tibia et fibula).
5.3.6 Définition de la compression élastique
Il est choisi de modéliser l’effet de la compression élastique par BMC en résolvant directement
le problème de contact à l’interface peau/BMC. Pour cela, plusieurs étapes sont nécessaires :
1. Gonflement - Après avoir passé la jambe et le BMC en coordonnées polaires (i.e. la
position de chaque nœud du maillage est définie par un angle et un rayon), un déplacement
radial égal au rayon local de la jambe est imposé aux nœuds du BMC à l’état initial. Le
déplacement angulaire de chaque nœud du BMC est fixé à zéro. Cette étape permet de
’gonfler’ le BMC et de le positionner juste au dessus de la peau (Figure 5.4).
2. Contact - Le déplacement radial du BMC est laissé libre et le contact entre la peau et le
BMC est activé. Pendant cette étape, le déplacement angulaire de chaque nœud du BMC
est toujours fixé à zéro pour faciliter la convergence.
3. Équilibre - Le blocage du déplacement angulaire du BMC est annulé. Le BMC se relaxe
autour de la jambe. A la fin de cette étape, l’équilibre à l’interface jambe/BMC est résolu.
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Figure 5.4 – Application de la pression de contact sur la jambe - Un déplacement radial est
imposé au BMC égal au rayon local de la jambe.
5.3.7 Déﬁnition des contacts
Diﬀérents modèles de contact sont disponibles dans Abaqus/Standard. Ces modèles permettent
de déﬁnir la discrétisation des surfaces en contact et les algorithmes régissant le comportement
normal et tangentiel. Les choix de contact réalisés ici sont basés sur une étude précédente [Ro-
han 13] ayant déﬁni les meilleurs paramètres pour avoir une bonne convergence du modèle de
la jambe sous compression élastique. Ces choix sont expliqués ci-dessous.
Une discrétisation "surface–surface" est choisie. Dans ce type de discrétisation, le contact est
calculé sur l’ensemble de la surface contrairement à la discrétisation "point–surface" où le
contact est calculé localement sur chacun des points de la surface. Ceci permet d’avoir une
pression de contact plus régulière et donc plus représentative de la réalité.
Une condition de contact est imposée pour traduire la non-pénétration du BMC dans la jambe.
Un frottement sec de type Coulomb est déﬁni à l’interface tissus mous superﬁciels/BMC avec
un coeﬃcient de frottement égal à 0,3 selon les données de la littérature [Gerhardt 09]. On peut
se poser la question de l’impact de ce coeﬃcient sur la réponse du modèle car la dernière étape
de la simulation comporte un relâchement du BMC autour de la jambe. Une étude préliminaire
montre qu’une modiﬁcation du coeﬃcient de frottement a peu d’impact sur la répartition de
pression hydrostatique au sein des tissus mous (Figure 5.5). On note une tension résiduelle
dans le BMC lorsque le coeﬃcient de frottement est plus élevé (Figure 5.6).
Pour le comportement normal et tangentiel, la méthode de pénalité est utilisée. Elle permet
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une convergence plus facile du modèle EF. Cependant, la valeur de raideur par défaut de péna-
lité est trop faible pour notre étude. Donc, pour éviter une pénétration excessive de la surface
maître (i.e. surface pouvant pénétrer la surface dite esclave ; elle définit généralement la surface
ayant les propriétés mécaniques les plus élevées ou le maillage le plus dense) dans la surface
esclave, la raideur de pénalité est ajustée.
Une condition cinématique de liaison parfaite est définie à l’interface os/tissus mous. Ceci
définit les degrés de liberté des deux surfaces en contact comme ayant les mêmes rotations et
translations. Les os (tibia et fibula) étant encastrés, les surfaces des tissus mous en contact avec
les os sont donc encastrées également.








Figure 5.5 – Répartition de la pression hydrostatique en kPa au sein des tissus mous de la
jambe sous compression élastique pour un sujet avec un ajustement du coefficient de friction
entre le BMC et la peau – Valeur du coefficient de friction : A = 0,001 ; B = 0,01 ; C = 0,3.








Figure 5.6 – Tension en N au sein du BMC pour un sujet avec un ajustement du coefficient
de friction entre le BMC et la peau – Valeur du coefficient de friction : A = 0,001 ; B = 0,01 ;
C = 0,3.
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5.4 Évaluation du modèle éléments finis
Afin d’évaluer le modèle par éléments finis personnalisé de la jambe sous compression élastique,
la déformation obtenue par EF est comparée à celle d’un scan transversal IRM de la jambe
portant un BMC.
5.4.1 Acquisition des données
Un des sujets (femme, 24 ans) passe une IRM avec port du BMC en plus du protocole défini
dans les chapitres 3 et 4.
5.4.2 Implémentation du modèle numérique d’évaluation
Géométrie
Pour pouvoir comparer la déformation de la jambe due au port du BMC par IRM et par EF, il
faut avoir une même géométrie initiale. La méthodologie présentée dans la section 5.3.1, définit
la géométrie globale de la jambe sur la reconstruction ultra-sonore. Ici, la géométrie globale
de la jambe est définie à partir de la segmentation du scan transversal de la jambe acquis par
IRM.
Recalage des propriétés mécaniques
Les propriétés mécaniques des tissus mous de la jambe sont définies en partie sur la recons-
truction ultra-sonore. Il est donc nécessaire de recaler les propriétés mécaniques acquises par
élastographie ultra-sonore SW sur la géométrie provenant du scan IRM. Pour cela, plusieurs
étapes sont nécessaires et sont décrites ci-dessous.
1. Recalage rigide des deux modalités d’imagerie (Figure 5.7). Ceci est effectué par la mé-
thodologie décrite aux sections 3.2.2 et 5.3.1.
2. Après segmentation du contour global de la jambe sur l’image ultrasons et sur l’image
IRM, des points sont sélectionnés sur le contour, correspondant aux mêmes repères ana-
tomiques (Figure 5.8). De la même manière, des points sont sélectionnés à l’intérieur de
la jambe.
3. Les coordonnées des points sélectionnés sont stockées. Puis pour chaque couple de points,








Avec xIRMi et y
IRM
i , les coordonnées en x et y des points sélectionnés sur la coupe trans-
versale acquise par IRM ; xUSi et y
US
i , les coordonnées en x et y des points sélectionnés
sur reconstruction ultra-sonore ; Dxi et Dyi, la différence entre les coordonnées de points.
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4. Après avoir déterminé les coordonnées des pixels contenus dans l’image obtenue par IRM,
une interpolation linéaire calcule la valeur des différences Dx et Dy pour tous les pixels
de l’image IRM (Figure 5.9 - A et B).
5. Les différences calculées sont utilisées comme des déplacements. Les différences calculées
en x (Figure 5.9 - A) et en y (Figure 5.9 - B) sont appliquées sur les coordonnées des
pixels de l’image acquise par US (Figure 5.9 - C), de même pour les coordonnées en y.
Finalement, l’image US est déformée (Figure 5.9 - D) et se superpose à l’image IRM
(Figure 5.9 - E).
Figure 5.7 – Recalage rigide des deux modalités d’imagerie (ultrasons et IRM).
5.4.3 Évaluation
La comparaison de la déformée du modèle par éléments finis personnalisé de la jambe sous
compression élastique avec celle obtenue par IRM montre une bonne correspondance qualitative
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Figure 5.8 – Sélection de repères anatomiques sur le contour de la jambe.
(Figures 5.10). Dans les deux cas (EF et IRM), on note un arrondissement de la géométrie de
la jambe lorsqu’elle est sous compression élastique.
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Figure 5.9 – Interpolation linéaire des déplacements calculés aux points sélectionnés par l’uti-
lisateur sur les deux modalités d’imagerie. Distributions des déplacements en pixel dans les
directions x (A) et y (B). Ces déplacements sont appliqués aux pixels de l’image C et la trans-
forme en l’image D pour la recaler avec l’image E.
Fanny FRAUZIOLS Thèse en mécanique et ingénierie 104
5.4 Évaluation du modèle éléments finis
A B 
C D 
Figure 5.10 – Évaluation - Coupes transversales de la jambe droite d’un sujet féminin obtenues
par IRM avec (B) et sans (A) bas médical de compression. Simulation par EF de la jambe sous
compression élastique à l’état initial (C) et à l’état final (D).
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5.5 Résultats
Pour quatre sujets, un modèle EF 2D personnalisé de la jambe est implémenté et la réponse
de celle-ci à la compression élastique par un BMC est calculée. Ici sont présentés les résultats
de ces simulations.
5.5.1 Distribution de la pression hydrostatique pour 4 sujets
État musculaire inactif
La figure 5.11 présente les cartes de pression hydrostatique pour les quatre sujets étudiés. La
présentation de la distribution de la pression hydrostatique à l’intérieur de la jambe est choisie
car elle ne dépend pas du système de coordonnées pris et peut-être utilisée pour prédire l’écou-
lement local de fluide. En effet, la distribution de la pression hydrostatique permet de visualiser
les gradients de pression au sein de la jambe, qui sont un bon indicateur de l’écoulement des
fluides.

































Figure 5.11 – Distribution de la pression hydrostatique en kPa pour les jambes droites de 4
sujets sous compression élastique correspondant à une pression appliquée égale à 20 mmHg (A
sujet 1, B sujet 2, C sujet 3 et D sujet 4).
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État musculaire actif
La géométrie utilisée pour l’implémentation du modèle actif de chaque sujet provient de la
segmentation des reconstructions ultra-sonores présentées sur la figure 3.9 au chapitre 3.
Du fascia cruris à la peau, les propriétés mécaniques implémentées sont les modules d’élasticité
mesurés par élastographie SW pour un état musculaire actif correspondant à une contraction
volontaire du sujet égale à 30% de la contraction maximale volontaire, comme présenté sur la
figure 3.10 au chapitre 3.
L’identification des propriétés mécaniques des tissus mous profonds définis au chapitre 4 n’est
pas possible pour une contraction volontaire égale à 30% sans produire un inconfort important
du sujet. Aussi, à notre connaissance, la littérature ne rapporte pas de valeur globale de E
pour une contraction égale à 30% de la contraction maximale volontaire. Il est donc choisi de
faire une étude paramétrique en faisant évoluer le module élastique en dessous du fascia cruris.
Celui-ci est donc défini comme suit, de i à v (en kPa) : 18 - 72 - 180 - 288 - 360.
La figure 5.12 présente les cartes de pression hydrostatique résultant de ces simulations pour
les quatre sujets étudiés.
On observe que l’augmentation du module élastique des tissus mous profonds a un impact sur
la distribution de la pression hydrostatique en accentuant la tension et la compression se situant
entre la peau et le fascia cruris.
Effets de la compression élastique sur la distribution
Pour tous les cas étudiés, les distributions de la pression hydrostatique apparaissent hétérogènes
(Figures 5.11 et 5.12). La pression maximale est localisée à l’endroit où le rayon de courbure est
le plus faible (près du tibia) et inversement, les pressions minimales sont observées aux endroits
les plus plats de la jambe.
Une variabilité importante entre les différents sujets est observée dans la répartition de ces
pressions. Les valeurs maximales de pression s’étendent de 4,1 kPa à 5,3 kPa. Et les maxima et
minima locaux ne sont pas situés au même endroit suivant les sujets. On observe par exemple
pour les sujets 2 et 3 (Figure 5.12 – B et C) que la petite veine saphène située sur le côté
postérieur de la jambe subit une pression très faible, comparée aux pressions sur la petite veine
saphène du sujet 4 (Figure 5.12 – D) qui sont plus élevées.
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5.5.2 Fermeture des veines pour 4 sujets
Le pourcentage de fermeture des deux veines saphènes est calculé. La petite veine saphène est
située sur le côté postérieur de la jambe et la grande veine saphène sur le côté antéro-médial
de la jambe (Figure 2.1). Pour définir ce taux de fermeture, les coordonnées des nœuds de la
lumière veineuse sont relevées à l’état initial et à la fin de la simulation EF, lorsque l’équilibre
de la jambe sous BMC est atteint. Ensuite, les aires des veines à l’état initial et final sont
calculées pour définir le pourcentage de fermeture.
Pour chaque veine de chaque sujet, les valeurs de fermeture sont reportées dans la table 5.2.
Dans cette table sont présentés les résultats des modèles de jambes à l’état inactif (i.e. géométrie
et propriétés mécaniques des tissus mous superficiels et profonds obtenues à l’état musculaire
inactif) et à l’état actif (i.e. géométrie et propriétés mécaniques des tissus mous superficiels
obtenues à l’état musculaire actif ; étude paramétrique pour les propriétés mécaniques des tissus
mous profonds).
Pour chaque veine de chaque sujet à l’état musculaire actif, le taux de fermeture est présenté
en figure 5.13. Pour l’état musculaire actif, la géométrie et les propriétés mécaniques des tissus
mous superficiels sont obtenues pour un contraction isométrique correspondant à 30% de CMV.
Pour les propriétés mécaniques des tissus mous profonds, une étude paramétrique augmentant
le paramètre matériau C10 d’une loi de comportement néo-Hookéenne est effectuée.
Influence de l’état musculaire de la jambe
Dans la table 5.2, on note que globalement le taux de fermeture des veines est plus élevé pour
la jambe à l’état musculaire inactif.
En effet, à l’état musculaire inactif, les propriétés mécaniques des tissus mous superficiels et
donc au voisinage des veines étudiées sont globalement plus faibles qu’à l’état musculaire actif
(Figure 3.10) ce qui rend plus facile la fermeture des veines par le BMC.
Pour l’état musculaire actif, on remarque sur la figure 5.13 que pour tous les sujets, et pour
les deux veines étudiées, plus on augmente le module au sein des tissus mous profonds, plus on
diminue le taux de fermeture.
Influence de la position de la veine
Sur la figure 5.13, on note un faible pourcentage de fermeture de la petite veine saphène com-
paré à celui de la grande veine saphène. Ceci est dû à la position de cette veine qui se situe
sur le côté postérieur de la jambe, là où la courbure est faible. Dans cette zone essentiellement
composée de tissus mous, le BMC applique une faible pression.
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Le pourcentage de fermeture élevé de la grande veine saphène est également dû à sa position,
mais plus précisément à sa proximité de l’os (tibia). En effet, cette veine court sur la partie
antéro-médiale de la jambe, le long du tibia. Pour cela, même si la zone est faiblement courbée,
une faible pression du BMC se traduit par une forte fermeture de la veine.
Table 5.2 – Fermeture des veines superficielles sous compression élastique pour un état mus-
culaire inactif et pour un état musculaire actif. Pour ce dernier, les cas étudiés correspondent à
un C10 de la loi de comportement néo-Hookéenne des tissus mous profonds défini comme suit :
α→ 18 kPa ; β → 72 kPa ; γ → 180 kPa ; δ → 288 kPa ; → 360 kPa
Sujet État Cas étudié Fermeture des veines saphènes




1 β 3,6 11,4





2 β 2,1 8,3





3 β 2,1 8,8





4 β 1,7 5,2
actif γ 1,3 3,9
δ 1,1 3,5
 1,1 3,3
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Sujet 1  grande veine saphène
Sujet 1  petite veine saphène
Sujet 2  grande veine saphène
Sujet 2  petite veine saphène
Sujet 3  grande veine saphène
Sujet 3  petite veine saphène
Sujet 4  grande veine saphène



























Figure 5.13 – Fermeture des veines superﬁcielles sous compression élastique pour un état
musculaire actif. Les cas étudiés correspondent à un E croissant de la loi de comportement
néo-Hookéenne pour les tissus mous profonds.
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5.6 Discussion
5.6.1 Apports de l’étude
[Rohan 13] a réalisé une étude numérique paramétrique montrant que la réponse biomécanique
des veines superficielles à une compression élastique dépend de trois facteurs mécaniques : la
hauteur de la coupe transversale de la jambe étudiée, la position de la veine sur le contour de
la jambe (notamment rayon de courbure local) et les propriétés mécaniques du tissu adipeux.
Cette précédente étude a mis en lumière la réponse spécifique de la jambe de chaque sujet à
une compression élastique.
C’est pourquoi dans cette étude, des modèles numériques personnalisés en termes de géomé-
trie et de propriétés mécaniques des tissus mous (i.e. propriétés mesurées par élastographie
SW pour les tissus mous superficiels et identifiées par méthode inverse pour les tissus mous
profonds) sont implémentés. Ces modèles prennent en compte l’hétérogénéité des propriétés
mécaniques au sein des tissus mous au voisinage des veines superficielles et la modification des
propriétés mécaniques par l’état musculaire en étudiant un état musculaire inactif et un état
musculaire actif correspondant à 30% de CMV.
Ainsi, l’impact de l’hétérogénéité des tissus mous superficiels sur la distribution de la pression
hydrostatique est étudié dans ce chapitre. Une comparaison du modèle personnalisé en termes
de propriétés mécaniques avec un modèle comportant la même géométrie mais avec des pro-
priétés mécaniques homogènes souligne que l’implémentation d’hétérogénéité au sein des tissus
mous superficiels perturbe la distribution de la pression hydrostatique (Figure 5.14).
Aussi, l’effet du changement de géométrie et de propriétés mécaniques des tissus mous résultant
d’une contraction musculaire isométrique sur la répartition de la pression hydrostatique et sur
la fermeture des veines est étudié ici. On note par exemple, qu’à l’état musculaire actif, les
veines superficielles sont moins fermées par le BMC qu’à l’état musculaire inactif.










Figure 5.14 – Distribution de la pression hydrostatique en kPa au sein de la jambe sous
compression élastique – A : modèle numérique avec des propriétés mécaniques homogènes tirés
de la littérature [Bouten 09] ; B : modèle numérique avec propriétés mécaniques personnalisées
et hétérogènes pour les tissus mous superficiels.
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5.6.2 Prédiction des effets de la compression élastique
Cette étude montre que la distribution des pressions péri-veineuses est globalement déterminée
par la forme et la taille de la jambe du sujet, en particulier par les rayons de courbures locaux.
Localement, la prise en compte des hétérogénéités de propriétés mécaniques des tissus mous
au voisinage des veines superficielles indique que l’écoulement local de fluide est perturbé ce
qui peut expliquer la grande variabilité inter-individus rencontrée et peut être un élément de
réponse sur les différences d’efficacité des traitements compressifs.
Les distributions des pressions hydrostatiques présentées dans ce chapitre confirment l’idée que
les bas médicaux de compression ont pour but d’augmenter la pression péri-veineuse, ce qui aide
à la réduction de la pression trans-murale des veines superficielles. La pression trans-murale est
également connue pour être reliée à la tension au sein de la paroi veineuse en suivant la loi de
Laplace [Gusic 05]. La réduction de cette tension implique la diminution des altérations de la
paroi veineuse qui sont associées à de nombreuses pathologies.
Plusieurs études [Ramsey 03,Théoret 06,Kraemer 10] ont montré que l’activation musculaire
est modifiée par des textiles compressifs similaires aux bas médicaux de compression. En effet,
les récepteurs cutanés sont impliqués non seulement dans des effets extéroceptifs mais aussi
dans des effets proprioceptifs, au travers des mécano-récepteurs de Pacini et de Rufini [Johans-
son 83]. Ces récepteurs font partis des mécano-récepteurs des tissus mous superficiels. Ils sont
activés essentiellement par une pression statique et un étirement [Martin 91].
Une explication potentielle des effets proprioceptifs des traitements compressifs est que la jambe
soumise à une compression élastique a une pression globale supérieure à une jambe sans BMC.
Grâce à cette nouvelle pression nominale se rapprochant du seuil d’excitabilité des mécano-
récepteurs, ceux-ci pourraient détecter de plus faibles mouvements tangentiels ou de plus faibles
pressions, par exemple dus aux mouvements du sujet. De plus, les propriétés mécaniques hété-
rogènes dans les tissus mous superficiels autour de ces mécano-récepteurs pourrait augmenter
ce phénomène en augmentant localement la pression.
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Ce chapitre présente l’association de deux méthodologies novatrices dans l’application de la
prédiction numérique des effets biomécaniques de la compression élastique sur la jambe.
Pour cela, un modèle EF 2D de la jambe sous compression élastique par un bas de compres-
sion de classe 2 (correspondant à une pression appliquée égale à 20 mmHg) est développé. En
mesurant et identifiant les propriétés matériaux des tissus mous in vivo, ce modèle devient
personnalisé en termes de propriétés mécaniques et de géométrie.
Ceci permet d’apporter des éléments de réponse dans la compréhension de la variabilité d’effi-
cacité inter-sujets rencontrée lors du traitement de l’insuffisance veineuse par compression. On
note par exemple que l’hétérogénéité des propriétés mécaniques peut perturber l’écoulement
local du fluide.
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La compression élastique par bas de compression constitue le traitement de référence des pa-
thologies liées à une insuffisance veineuse des membres inférieurs. Ces dispositifs médicaux ont
pour rôle premier de restaurer ou d’augmenter le retour du flux sanguin vers le cœur.
Bien que globalement leur efficacité ne soit plus à prouver, pour certains patients, l’objectif
thérapeutique n’est pas atteint. Les mécanismes influant sur la réponse de la jambe à cette
compression sont mal appréhendés. Cependant, la littérature montre l’importance de la trans-
mission de pression au travers des tissus mous.
L’objectif de ce travail était donc de définir des méthodologies rapides et faciles à mettre en
œuvre permettant de développer des modèles biomécaniques par EF personnalisés en termes
de géométries et de propriétés mécaniques afin de quantifier et cartographier des grandeurs
comme la pression hydrostatique.
Pour cela, une méthodologie d’identification des propriétés mécaniques in vivo des tissus mous
superficiels à partir de mesures d’élastographie ultra-sonore par ondes de cisaillement a été
développée. Ce à quoi s’ajoute une méthodologie d’identification des propriétés mécaniques,
également in vivo, des tissus mous profonds par une méthode inverse couplant un essai ex-
périmental de compression localisée à un modèle EF. L’association de ces deux méthodes a
permis de générer des modèles numériques par EF personnalisés de la jambe sous compression
élastique pour quatre sujets sains. Ces modèles ont permis de prédire les effets biomécaniques
de la compression élastique pour ces sujets.
L’identification des propriétés mécaniques des tissus mous superficiels a révélé une hétérogé-
néité du module élastique, notamment avec des valeurs plus élevées pour la peau et le fascia
cruris. Également, il est noté un effet de la contraction musculaire sur les propriétés des tissus
mous superficiels qui tend à augmenter les valeurs des modules élastiques.
L’identification des propriétés mécaniques des tissus mous profonds a révélé que l’utilisation
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d’un modèle polynomial d’ordre 2 est plus appropriée qu’un modèle "classique" néo-Hookéen
pour décrire le comportement de ces tissus.
Enfin, la simulation de la jambe sous compression élastique a montré que des propriétés méca-
niques hétérogènes au sein des tissus mous superficiels provoque une modification de la distri-
bution de la pression hydrostatique dans la jambe. Le taux de fermeture des veines saphènes
semble quant à lui être conditionné par la position de la veine et le niveau d’activation muscu-
laire.
Limites
Lors de ce travail de thèse, plusieurs hypothèses ont été faites. Nous allons voir ici les limites
posées par certaines de ces hypothèses.
Une des hypothèses est de rester sur un cas d’étude bi-dimensionnel sous hypothèse de défor-
mation plane, que ce soit pour l’identification des propriétés mécaniques ou pour l’étude de
la compression élastique. Une des limites de cette hypothèse est de ne pas pouvoir clairement
identifier le paramètre d’incompressibilité des lois de comportement étudiées. Un moyen de
déterminer le taux de compressibilité d’un matériau est de regarder par exemple le changement
d’aire de la coupe transversale de la jambe sous compression élastique. Cependant, dans un
cas bi-dimensionnel, cette méthode ne permet pas de dissocier les mouvements des tissus mous
hors plan, d’un réel changement de volume. Pour répondre à cette interrogation, une étude
tri-dimensionnel du problème semble nécessaire.
Une autre hypothèse est de rester dans un cas d’étude quasi-statique, là aussi, que ce soit
pour l’identification des propriétés mécaniques ou pour l’étude de la jambe sous compression
élastique. Ceci ne nous permet pas de comprendre des phénomènes non-instantanés. Pour cela,
il pourrait être intéressant d’identifier des paramètres de lois de comportement visco-élastiques
et poro-élastiques.
Un comportement visco-élastique permettrait d’étudier les effets d’adaptation de la jambe lors
du port du bas de compression, par exemple la réorganisation géométrique locale.
Également, un comportement poro-élastique permettrait d’étudier les effets de mouvements de
fluide, par exemple la résorption liquidienne lors d’œdèmes veineux.
Enfin, un modèle numérique intégrant les interactions fluide–structure permettrait de mieux
comprendre l’impact de la compression sur les flux sanguins.
Perspectives
La méthodologie développée pour évaluer l’hétérogénéité de la distribution du module élastique
peut être un outil rapide et peu couteux d’aide à la conception de prothèses de jambe [Silver-
Thorn 96, Portnoy 07, Sengeh 13]. Lors de la création de ces prothèses, un grand intérêt est
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porté aux propriétés des matériaux à l’interface peau–prothèse, car les pressions exercées à
cette interface sont sources de nombreuses douleurs pour les patients. La méthodologie propo-
sée permettrait de créer une carte des distributions du module élastique sur la jambe et par
une relation inversement linéaire, d’appliquer des matériaux rigides aux endroits où les tissus
mous de la jambe sont souples et inversement [Sengeh 13].
La méthodologie de compression localisée peut-être un outil de diagnostic pour les pathologies
veineuses.
Par exemple, en évaluant le comportement des tissus mous à plusieurs reprises sur une période
longue sur un sujet pathologique, l’apparition d’une stase veineuse pourrait être suivie. De la
même manière, l’effet du port d’un bas ou de bandes de compression sur la restauration des
propriétés mécaniques pourrait être évalué. D’autres applications comme l’évaluation du remo-
delage tissulaire des patients hémiplégiques semble également être une piste d’étude.
La méthodologie de compression localisée pourrait être adaptée afin de déterminer d’autres
propriétés mécaniques et d’identifier d’autres comportements du matériau.
Par exemple, une mesure dynamique prendrait en compte le caractère visco-plastique des tis-
sus mous et un changement d’orientation du chargement sur la jambe mettrait en lumière le
caractère anisotropique de la peau ou du tissu musculaire. Ainsi, par une méthode inverse, les
paramètres de lois de comportement plus riches pourraient être identifiés.
Également, l’utilisation d’une taille d’indenteur différente permettrait une ségrégation de la
structure anatomique étudiée et donc une identification de différents types de tissus mous. Par
exemple, un indenteur plus petit pourrait être utilisé pour identifier les paramètres d’une loi
de comportement polynomiale d’ordre 2 sur la graisse.
Le modèle biomécanique par EF personnalisé de la jambe développé dans cette thèse peut
servir à étudier les effets biomécaniques d’autres dispositifs médicaux, comme les bandes de
compression ou la compression pneumatique intermittente. Cependant, ce modèle comporte
quelques limites qu’il serait intéressant de dépasser pour prédire d’avantage les effets de la
compression.
Par exemple, avec un modèle EF multi-physiques, l’étude de l’interaction sang–veine serait
possible. De même, un modèle dynamique permettrait d’évaluer l’impact de la contraction
musculaire sur la distribution de la pression hydrostatique.
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Prediction of the Biomechanical Effects of
Compression Therapy by Finite Element Modeling
and Ultrasound Elastography
Fanny Frauziols, Je´roˆme Molimard, Laurent Navarro, Pierre Badel, Magalie Viallon, Rodolphe Testa,
and Ste´phane Avril.
Abstract—Goal: In the present study, the biomechanical re-
sponse of soft tissues from the fascia cruris to the skin is
studied in the human leg under elastic compression. Methods:
The distribution of elastic moduli in these tissues is measured for
a volunteer at inactive and active muscle states using transient
ultrasound elastography (TUSE). After registering the elasticity
maps against magnetic resonance imaging (MRI) scans of the
same volunteer, patient-specific finite element (FE) models are
developed for the leg cross-section at inactive and active muscle
states. Elastic properties obtained with TUSE are assigned at
each Gauss point of the models. The response to 20 mmHg
elastic compression is eventually predicted with the models.
Results: Results show significantly higher elastic moduli in the
fascia cruris tissue and also a significant increase of elastic
moduli at active muscle state. Conclusion: This seems to have
a marginal impact on pressure maps in the soft tissues of the
leg predicted by the FE models. There is still an effect on the
reduction of vein diameter induced by elastic compression, which
is decreased at active muscle state. Significance: The discussion
of the paper highlights the benefits of using elastography to
reconstruct patient-specific FE models of soft tissues.
Index Terms—Medical Compression Stocking, Multi-modality,
Soft tissues, Supersonic Shear Imaging.
I. INTRODUCTION
A. Medical condition: causes and treatment
D IFFERENT draining mechanisms prevent blood fromstagnating in the legs of healthy subjects, such as the
effect of muscular contraction, the activity of the sympathetic
nervous system or the venous valve system [1]. In case of de-
fault in one of these mechanisms, chronic venous insufficiency
(CVI) may appear. Symptoms of CVI range from the feelings
of ”heavy leg” to ulcers. CVI affects about thirty percent of
the French population [2]. Elastic compression of the limb
using medical compression stockings (MCS) is a widely used
treatment since it is efficient for almost all forms of CVI and
can be employed at all stages of the disease [3].
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Fig. 1. Anatomy of the human leg - Cross-section of the human right leg. The
fascia cruris makes a separation between the superficial tissues, composed by
the adipose tissue, the skin and the superficial veins, and the deep tissues,
composed by the muscular compartments and the deep veins. Adapted from
[4].
B. Motivations for looking at superficial tissues
The benefits of MCS are not to be proven, but still, for
some patients, the therapeutic goal is not reached. It has
been shown that the ability of the treatment to achieve the
desired medical goal is closely related to the question of
transmission of pressure through the soft tissues [5], as a result
of which biomechanical models have been developed [6], [7].
These models investigated the transmission of pressure applied
with compression garments [7]–[10]. Early studies focused on
finding material properties to input in the numerical models
[5], [11], [12]. The pressure was found to be heterogeneous
inside the leg and with a great inter-subject variability. This
gives a first statement on the subject-specific efficacy shown in
the literature. Then, studies started to consider the deformation
of veins in these models [8], [9], [13]. Recent studies [14]
have shown that the biomechanical action and the benefits
of elastic compression are different for deep veins and for
superficial veins (Fig. 1). Indeed, at active muscle state, the
intramuscular pressure in the tissues surrounding deep veins
varies by range ten times larger than the pressure applied
by MCS. The direct impact of elastic compression on the
caliber of deep veins is then relatively limited, especially in
the standing position [14]–[16]. The situation is different for
superficial veins. When the transmural pressure increases in
these veins, their dilatation is only limited by their elastic
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properties and the elastic properties of the surrounding tissues.
C. Problem definition
The focus should be on the superficial veins network of the
leg when looking at CVI treated by MCS. Also, to account for
the inter-subject variability, the mechanical properties of each
subject should be used. To that extent, this paper answers the
two following questions:
• How do the elastic properties of soft tissues vary from
the skin surface to muscle compartments, including the
fascia cruris (Fig. 1)?
• Does muscular activation have an impact on the elastic
properties of superficial soft tissues?
D. Proposed solution by the use of a new technology
Elastography is a non-invasive way of measuring in vivo
mechanical properties by inducing a static compression or
transient vibrations in soft tissues [17]. A new ultrasound
based technology called Supersonic Shear Imaging (SSI) was
introduced in 2004 [18], for real-time soft tissue elasticity
mapping.
This transient elastography technique is used here for the first
time to identify the material property distribution of the soft
tissues from the fascia cruris to the skin in the human leg.
After registering the obtained elasticity maps against magnetic
resonance imaging (MRI) scans, patient-specific finite element
(FE) models are developed for entire leg cross-sections at
inactive and active muscle states. The response to 20 mmHg
elastic compression is eventually predicted with these models.
E. General outlines of the paper
The material and methods section of this paper give a
thorough explanation of the methodology for registering both
imaging modalities, and for the implementation of the FE
simulations. Then, in the result section, the distributions of
the elastic moduli inside the leg at active and inactive muscle
states are shown and the responses of the leg under 20
mmHg of elastic compression for different states of the leg
are presented. Finally, these results and the limitations of this
study are explained in the discussion section.
II. MATERIALS AND METHODS
A. Data acquisition and processing
A 22 year old healthy female volunteer underwent a MRI
scan (Fig. 2) and SSI ultrasound elastography, following
informed consent.
Before acquiring ultrasound data, the subject was asked to
perfom an isometric maximum voluntary contraction (MVC),
and the response of a torque sensor, attached to the foot,
was reported. 10% of this MVC was taken as baseline for
contraction, to ensure good repeatability. An in-house program
coded in LabVIEW R©(National Instruments, Austin, TX, USA)
was used to display the forces and give the volunteer visual
feedback to ensure that the desired force was maintained when
acquiring ultrasound data.
Fig. 2. MRI - Fat-saturated multi-planar of the whole legs of the subject
obtained from a high resolution 3D fast dual-echo sequence (Dixon [19],
[20]). Imaging parameters were as follows: repetition time (TR) 6.94 ms 2.45
ms 3.675 ms 5.69 ms, echo time (TE) 2.45 ms / 3.675 ms, flip angle 9
degrees, field of view (FOV) 330 mm x 330 mm, acquisition matrix 320 x 320,
number of partitions 176, bandwidths 500/820 Hz/pixel, parallel acquisition
acceleration factor 2 (grappa technique). The scan time per step was 3 min
24 sec. Subjects were imaged in supine feet first position with the arms along
the body. Care was taken to avoid any compression of the leg muscle on the
MR table when positioning the subject.
Fig. 3. Experimental Setup - The probe is mounted on a ring, which allows
collecting images around the leg. The foot is fixed through a shoe to a torque
sensor. A feedback of the torque is given to the subject with the monitor.
Data, including B-mode scans and SWE maps are acquired with Aixplorer R©
(SuperSonic Imagine, Aix-en-Provence, France).
An ultrasound elastographic device (Aixplorer R©; SuperSonic
Imagine, Aix-en-Provence, France) was used to acquire the
distribution of elastic moduli in the soft tissues of the leg.
In the rest of the article, a distinction will be made between
B-mode scans and Shear Wave Elasticity (SWE) maps. The
B-mode scans (conventional echography) account for the
anatomy of the leg, corresponding to the echogenicity of the
medium displayed in gray scale. The SWE maps display the
elastic moduli calculated from the velocity fields of shear
waves inside the medium, displayed in a false color scale.
An experimental setup was designed so as to hold the ul-
trasound probe at different positions all around the leg (Fig.
3). A special attention was paid to ensure that the plane
of acquisition remains perpendicular to the tibial axis. To
ensure minimal movement of the subject, her right shoe was
attached to the plate. To ensure that the probe applies minimal
compression to the tissues, a small gel bath was designed to
place the probe at approximately half a centimeter from the
skin. The probe is doing a 360◦ rotation around the leg.
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At each position around the leg, SWE and B-mode scans were
simultaneously acquired, using a 4-15 MHz probe with 256
piezoelectric elements (SuperLinearTM SL15-4), first at inac-
tive muscle state, second at active muscle state corresponding
to 10% MVC. This required several consecutive acquisitions at
different angular positions denoted βi, 1 ≤ i ≤ N(N = 37).
Adjacent pairs of B-mode scans, say Ii and Ii−1 acquired at
angles βi and βi−1, were then stitched together using an in-
house program coded in Matlab R©.
After picking up a minimum of four anatomical landmarks
(veins, crossing of aponeuroses) in each pair of adjacent
images, the rigid transformation F 0i relating the coordinate
systems of both adjacent images was calculated by least-
squares minimization. Then, a cross-correlation factor was
estimated across the overlapping area and this cross-correlation
factor was optimized by updating the rigid transformation
through the Nelder-Mead algorithm [21], yielding finally the
rigid transformation Fi. Repeating the procedure throughout
2 ≤ i ≤ N , all pairs of adjacent images were consecu-
tively stitched together. Aligning the coordinate system of I1
with the global coordinate system, the rigid transformation
Gi = F2 × . . .× Fi was applied to each image Ii in order to
align it within the global coordinate system.
However, additional constraints had to be considered to ensure
an optimal cross-correlation between I1 and GN (IN ). Indeed,
because the subject could move during the test, the images
collected might have come from different transversal planes
of the leg. Also, echography has a distortion coming from the
width of the beam. Additionally, the stitching process was not
fully automatic (points picked by user), thus, user dependent
error could occur. To correct these errors, several options were
considered (For details, see appendix A).
• Option 1. Find a rigid transformation F such that by
applying F × Fi instead of Fi to each Ii, GN (IN ) =
F × F2 × . . .× F × Fi × . . .× F × FN (IN ) maximizes
the cross-correlation between I1 and IN .
• Option 2. Model the obtained unclosed contour of the leg
as a curved beam and deform it until closure. This yields
a set of transformations F bi for each image Ii ensuring
that F b2 ×F2× . . .×F bi ×Fi× . . .×F bN ×FN = ι with
ι the identical transformation.
• Option 3. Minimize a global factor:




With d(Ia, Ib) the objective function to be minimized
representing the distance between anatomical landmarks
supposed to be on top of each other after the trans-
formation of successive images. Using the Nelder-Mead
algorithm, d¯ was minimized by updating the parameters
of the Gi rigid transformations, for all the transformations
simultaneously.
For each angular position denoted βi, 1 ≤ i ≤ N , (N = 37),
four SWE maps were acquired and averaged, yielding an
elasticity image denoted Ji. Then, each image was aligned
within the global coordinate system by applying the rigid
Fig. 4. Finite element mesh of the 2D patient-specific geometry (c) re-
constructed from the segmentation of the transversal cross-section of the
subject right leg acquired by MRI (a) for the bone and veins and from the
ultrasound assembly (b) for the skin. It consists of continuum plane strain
elements, except for skin and MCS, composed of truss elements. A relatively
finer discretization is used in the vicinity of the great saphenous and small
saphenous vein walls (c).
transformation: Gi(Ji)(G1 = ι), permitting a stitched recon-
struction of the whole distribution of elastic moduli.
B. FE model implementation
The MRI leg cross-section and the ultrasound reconstruc-
tions (B-mode and SWE) were registered using the bones
edges (tibia and fibula) visible in both imaging modalities.
From the skin segmentation of the B-mode reconstruction, the
global geometry of the leg was defined. The contours and
positions of the bones as well as the great and small saphenous
veins [22] was added from the segmentation of the MRI leg
cross-section. This geometry was used to create a 2D FE mesh,
made of 4-node plane strain elements, using the meshing tools
available in Abaqus R© (Fig. 4). Soft tissues were represented
with a Neo-Hookean hyper-elastic constitutive model. Their
strain energy per unit of reference volume was defined such
as [23]
U = C10(I¯1 − 3) + 1
D1
(Jel − 1)2
With I¯1 the first deviatoric strain invariant and C10 and D1 the
material parameters reported in Table I. For each Gauss point
from the fascia cruris to the skin, SWE data were available
and the following material property was assigned: C10 = E6 ,
where E was the locally measured elastic modulus using SWE.
Deeper than the fascia cruris a value of C10 = 3 kPa was
assigned [6] for the model at inactive muscle state. Regarding
the model at 10% MVC, a parametric study was performed
on the elastic moduli input deeper than the fascia cruris to
evaluate the influence of likely evolving material properties in
contracted muscles.
The MCS was defined as a circle of radius equal to the
radius of the sock at inactive muscle state. A class II MCS,
corresponding to 15-20 mmHg external compression was used.
Material properties are reported in Table I.
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Material Model Parameters Source
Soft tissue inside Hyper-elastic C10 = 0.005 MPa [6]
fascia cruris Neo-Hookean D1 = 0.14 MPa




outside fascia cruris Neo-Hookean D1 = 0.14 MPa elastic moduli
Skin Hyper-elastic C10 = 0.1 MPa [25]
Neo-Hookean D1 = 0.14 MPa
Veins Linear elastic E = 0.1 MPa [7]
ν = 0.49
MCS Linear elastic E = 0.4 MPa [6]
ν = 0.49
The vein wall was modeled using five elements through the
whole 1 mm thickness. The material properties were linearized
following Rohan et al [7].
The simulation entailed two steps. At first, the radius of the
MCS was increased until the whole leg fitted in it. Then, this
kinematic condition was removed and the contact between skin
and MCS was activated. In order to match the experimental
conditions where the subject lied supine, a blood pressure of
15 mmHg was applied on the inner surface of the vein walls.
Both bones were fixed in the model.
The interaction between the skin and the sock was enforced
using a Coulomb frictional behavior with a skin-to-textile
friction coefficient fixed at 0.3 as reported in literature [24].
From the Abaqus R© library for contact algorithms, the penalty
formulation was used in the tangential and normal directions.
In the latter, an exponential contact pressure/over-closure
relationship was defined.
Two sets of simulations were computed:
• The biomechanical response of the leg to external com-
pression at inactive and active (corresponding to 10%
MVC) muscle states.
• A parametric study to evaluate the influence of the
constitutive parameters of the deep soft tissues on the
response of superficial soft tissues to elastic compression.
III. RESULTS
A. B-mode assembly
A stitched reconstruction of the 37 B-mode scans without
constraining the contour to be closed is shown in Fig. 5. A
significant gap remains, which justifies the use of an additional
constraint for the stitching approach.
The results obtained with the different stitching approaches
providing a closed contour are shown in Fig. 6. The sum of
the differences of grayscale values in the overlapping areas
were derived for the three options. Their values are 30.2 for
option 1, 29.6 for option 2 and 29.4 for option 3. Option 3
is the approach which provides an optimal match between all
pairs of images (Fig. 6 - c). The rigid transformations of option
3 are the ones used further to reconstruct the stitched elasticity
maps for the leg at inactive and active muscle states (Fig. 7).
Stitching errors were finally quantified through a criterion de-
fined as the average distance between 10 anatomical landmarks
in each pair of B-mode scans. Average errors for the entire
Fig. 5. Initial assembly of B-mode scans – The reconstruction is not closed
(red circles).
stitched reconstruction are respectively 0.67 mm and 0.83 mm
at inactive and active muscle states.
The maps of elastic moduli reconstructed from SWE mea-
surements are showed in Fig. 7 at inactive state and active
muscle state corresponding to 10% MVC. They both are
heterogeneous, with overall higher values at the surface (skin)
and at the location of fascia cruris.
Elastic moduli (Fig. 7 - b) are globally higher at active muscle
state corresponding to 10% MVC than at inactive muscle state
(Fig. 7 - a). A mean value of 12.4 kPa was measured for the
elastic moduli (from skin to fascia cruris) at inactive muscle
state and 17.2 kPa at active muscle state corresponding to 10%
MVC.
B. Elastic compression of the leg
The first studied case is for the muscles at inactive muscle
state (Fig. 8). Hydrostatic pressure was chosen for the analysis
because it does not depend on the coordinate system and can
be used to predict local fluid flows.
The second studied case is for the muscles at 10% MVC.
To the best of our knowledge, the literature does not report
global C10 value for 10% MVC inside the leg. To analyze
the impact of the input value below the fascia cruris in our
contracted model, a parametric study increasing this value
up to 20 times the value inputted for the model at inactive
muscle state was performed. Increasing the elastic moduli of
the muscular compartments affects the hydrostatic pressure
distributions derived from these simulations by accentuating
the tension and compression found between the skin and the
fascia cruris, until this inner C10 overpasses a threshold value
of 90 kPa. Then, the effect remains stable (Fig. 9).
For all cases, the obtained maps (Fig. 8 and 9) show hetero-
geneous distributions. The maximal pressure is located where
the curvature radius is minimal (near the tibia) and conversely,
minimal pressures are found on flat regions of the leg. An
important effect of elastic compression is the impact on the
area of the superficial veins. To study this effect, the FE model
incorporated two major veins of the leg. For both veins (small
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Fig. 6. Closing contour methods comparison : a) option 1 b) option 2 c)
option 3 optimization.
and great saphenous veins), the effect of elastic compression
is a slight decrease of the vein cross-sectional area (Tables
II and III). The decrease is significantly larger for the great
saphenous vein than for the small saphenous vein, due to the
larger curvature at the location of the great saphenous vein
and due to the stiffer properties around the small saphenous
vein. Also, the decrease in cross-sectional area diminishes as
the elastic modulus increases inside the fascia cruris (Table
III).
Fig. 7. Elastic moduli distribution in kPa at inactive muscle state (a) and
at active muscle state corresponding to 10% MVC (b). The position of the
fascia cruris is marked as dotted lines.
Fig. 8. Hydrostatic pressure distribution in kPa for the leg at inactive muscle
state, during 20 mmHg of elastic compression.
TABLE II
PERCENTAGE OF CONTRACTION (I.E., DECREASE OF THE
CROSS-SECTIONAL AREA) OF THE GREAT AND SMALL SAPHENOUS VEINS
UNDER AN ELASTIC COMPRESSION OF 15-20 MMHG FOR THE MODEL AT
INACTIVE MUSCLE STATE.





An important drawback of SWE, as well as conventional
echography, is the small size of the field of view. Several
stitching of B-mode scans from all around the leg were
presented here. The grayscale values of the overlapping area
for the three options helped us define the best way to stitch
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Fig. 9. Parametric study results - Hydrostatic pressure distribution in kPa for
the leg under 20 mmHg of elastic compression. 10% MVC elastic moduli are
used for the fascia cruris up to the skin. Inside the fascia cruris, the value
was increased as follow, for cases a to k (in kPa): 18 - 36 - 72 - 108 - 144 -
180 - 216 - 252 - 288 - 324 - 360.
TABLE III
PARAMETRIC STUDY. PERCENTAGE OF CONTRACTION (I.E., DECREASE OF
THE CROSS-SECTIONAL AREA) OF THE GREAT AND SMALL SAPHENOUS
VEINS UNDER AN ELASTIC COMPRESSION OF 15-20 MMHG FOR THE
MODEL AT 10% MVC.
Contraction (%)












the images. The quantitative spatial error on the stitching
gave us a first quality criterion of this methodology. By
assembling B-mode scans around the leg, a wide field of
view was explored, comparable to the extended field-of-view
[26] (EFOV) software, used by clinicians to explore large
areas, such as abdomen [27] or musculoskeletal system [28].
However, to the best of our knowledge, extended field-of-view
was never performed along with SWE.
Other imaging modalities can overcome this drawback. For
example, magnetic resonance elastography has been used to
explore elasticity of soft tissue in large anatomical areas such
as thighs [17] or livers [29] but due to a low spatial resolution,
it is not appropriate to study sub-cutaneous tissues. Moreover,
external vibrator is needed to generate low frequency shear
waves compared to SSI where the ultrasonic probe remotely
generates the shear wave inside the region of interest through
pressure of radiation [18] allowing ease of use and minimal
discomfort to the subject.
To improve the SWE methodology, a different design of the
probe that follows the contour of the leg may be an alternative
in the future.
B. Material properties of the subcutaneous tissues
A mean value of 12.4 kPa was measured for the elastic
moduli (from skin to fascia cruris) at inactive muscle state
and 17.2 kPa at active muscle state corresponding to 10%
MVC. These are consistent with literature, where values range
from 11 to 32 kPa for fat [6], [30], [31]. The two questions
to be addressed in the introduction were here answered. The
distribution of the elastic moduli in the superficial tissues are
heterogeneous and the muscular activation tends to increase
the values of the elastic moduli.
The in vivo material properties of subcutaneous tissues have
been an intense topic of research for the past 10 years.
Measurement of skin elasticity have been performed through
traditional tests such as suction [24], [32] or torsion. More
recently, to account for anisotropy, micro-robot equipped with
force and displacement sensors have been developed and
used to demonstrate the strongly anisotropic and viscoelastic
behavior of skin [33]. However, these techniques can only give
local elasticity measures. Another approach combining finite
element analysis, MRI and indentation was able to define more
global mechanical parameters for the different layers of the
human skin [31] and subcutaneous tissues [30].
All these different methods developed, although promising,
cannot address the heterogeneities of mechanical properties
found in subcutaneous soft tissues which can be obtained with
SWE.
C. Prediction of the effects of elastic compression
Rohan et al. [7] performed a computational parametric study
and they showed that the biomechanical response of superficial
veins to elastic compression is subject to three mechanical
factors: the size of the cross-section, the position on the leg
contour (local radius of curvature of the leg) and the “type” of
fat of the patient. This highlighted the strong patient-specific
response of the leg to external compression. By using the
elastic moduli measured by SWE, the effect of heterogeneity in
material property distribution and the change in elastic moduli
of 10% MVC on pressure maps and veins contraction was
determined in this study. This effect remains marginal, though,
in the range of moduli measured for the volunteer considered
here.
This shows that the distribution of perivenous tissue pressure
[34] is mostly determined by the shape and the size of each
subject’s leg (local radii of curvature) for superficial veins such
as the great saphenous veins and the small saphenous veins.
The hydrostatic pressure distributions reported here confirm
the idea that MCS work towards increasing perivenous tissue
pressure on superficial veins consequently reducing the trans-
mural pressure. Trans-mural pressure is also known to be
related to the tension of the vein wall according to the Laplace
law [35]. Reduction of this tension implies lower alterations
in the vein wall associated with various pathologies.
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Several researches [36]–[38] have shown that muscle ac-
tivation is modified by medical devices similar to MCS.
Indeed, skin mechanoreceptors, provide not only exteroceptive
by also proprioceptive effects, through Pacinian and Ruffini
mechanoreceptors [39]. These are some of the receptors found
in the subcutaneous tissue. They sustain essentially static
pressure and stretch [40]. In the skin and adipose tissue,
inhomogeneous material properties around the locations of
the mechanoreceptors may also cause significant differences
in the spatial distribution of candidate relevant stimuli of the
pressure. Therefore, the inhomogeneous material properties
may have a stronger impact on the proprioceptive effects of
elastic compression.
D. Limitations and perspectives
A question could be raised on the nature of elastic moduli
given by SWE in soft tissues. Indeed, one assumption used
to retrieve the elastic moduli from shear wave group velocity
is that the medium is isotropic and homogenous. It is a fairly
common assumption to consider adipose tissue as such [30],
[31], [41]. For skeletal muscular tissues, which are made
of fibers, it has been previously considered as transversely
isotropic [42], [43]. Here, a 2D model in transversal plane
is constructed, so muscles can be considered as isotropic.
Nevertheless, further investigation would be needed to check
the relevance of the elastic moduli given by the Aixplorer R©
on thin structures such as fascia cruris and skin.
Apart from the assumptions used in SWE, a technical limita-
tion constraining this methodology is not having a good access
to deep tissue mechanical properties. This might be overcome
by using a probe with a lower frequency that would provide
useful information to study the transmission of pressure to
deep veins.
A higher level of muscular activation should be investigated to
draw strong conclusions on the effects of muscular activation
on the transmission of pressure.
V. CONCLUSION
In this paper, a new methodology coupling MRI and TUSE
data was developed and implemented in a finite element model
which is patient-specific in terms of geometry and material
properties. This method was used to study the biomechanical
response of the leg, under 20 mmHg of elastic compression.
The focus was on the material properties of the superficial soft
tissues from the skin to the fascia cruris, their impact on the
hydrostatic pressure distribution inside the leg and the closure
of the great and small saphenous veins.
This opens the way to promising applications for predicting
computationally the personalized action of biomechanical de-
vices on soft tissues.
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Three options were considered to correct the problem of
closure of the stitching of all the B-mode scans together.
• Option 1. Find a rigid transformation F such that by
applying F × Fi instead of Fi to each Ii, GN (IN ) =
F × F2 × . . .× F × Fi × . . .× F × FN (IN ) maximizes
the cross-correlation between I1 and IN .
Here, the error was considered to be systematic be-
tween all the images. The opening angle was divided
by the number of images, and this correcting angle was
used to correct the rotational component of the rigid
body transformations, then the two other components
of the rigid body transformations parameters (the two
translations) were computed by maximizing the cross-
correlation between successive images. These three cor-
recting components, the rotation and the two translations
are represented by F in the equation.
• Option 2. Model the obtained unclosed contour of the leg
as a curved beam and deform it until closure. This yields
a set of transformations F bi for each image Ii ensuring
that F b2 ×F2× . . .×F bi ×Fi× . . .×F bN ×FN = ι with
ι the identical transformation.
Here, the error was not considered to be systematic and
the idea was to use the finite element method to compute
each individual error. Along the fascia cruris, a hundred
points were manually picked on the unclosed stitching of
the leg (Fig. 10 - a). The first and last points were taken
as the same anatomical landmarks. Then, these points
were used to define a curved beam on Abaqus R©. Two
boundary conditions were applied. The first boundary
condition constrained one end of the line as fixed and the
second boundary condition induced a displacement on the
other end of the line to make both ends meet. Finally, the
finite element simulation provided the displacements and
rotations of all points (Fig. 10 - b). These displacements
and rotation, F bi , were used to update each previously
found rigid body transformations parameters to close the
contour of the leg.
• Option 3. Minimize a global factor:




With d(Ia, Ib) the objective function to be minimized
representing the distance between the anatomical land-
marks placed in the global coordinate system which
are supposed to be on top of each other. Using the
Nelder-Mead algorithm, d¯ was minimized by updating
the parameters of the Gi rigid transformations, for all
the transformations simultaneously.
Here, the goal was to find the rigid body transformations
parameters globally instead of finding a correcting factor
for the previous unclosed stitching. To do so, ten anatom-
ical landmarks were picked on the image Ii and the same
ten anatomical landmarks were picked on the image Ii+1.
This process was repeated through all the images and
circled back to the first one, meaning that ten anatomical
Fig. 10. Schematic overview of the second option of the stitching method.
The contour of the aponeurosis is displayed on a stitching of B-mode scans
(a). Pre-computation (green) and post-computation (blue) of the closure of the
contour by finite element modeling (b).
Fig. 11. Schematic overview of the third option of the stitching method.
The same anatomical landmarks are picked for each image of all the pairs of
images.
landmarks were picked on the image IN and the same
ten anatomical landmarks were picked on the image I1
(Fig. 11). Then, for each pairs of images, Ii and Ii+1, the
rigid body transformation parameters Gi were computed
and all the points picked were placed in the same global
coordinate system. Following this initial estimate of Gi,
an objective function, d¯, was defined as the distance
of each anatomical landmarks in the global coordinate
system which are supposed to be on top of each other.
Using the Nelder-Mead algorithm, d¯ was minimized by
updating the rigid body transformations parameters Gi.
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La compression élastique de la jambe est le traitement de référence des pathologies liées à 
l’insuffisance veineuse. Bien que l’efficacité ne soit plus à prouver, les objectifs 
thérapeutiques restent non atteints pour certains patients. Un objectif de la compression 
élastique est la réduction de la pression pariétale des veines afin de rétablir ou d’augmenter le 
retour du sang vers le cœur par une transmission de pression au travers des tissus mous. Ce 
mécanisme est complexe et peut être prédit par des modèles éléments finis personnalisés. 
Pour être personnalisés, ces modèles doivent prendre en compte la géométrie et la carte des 
propriétés mécaniques du sujet. 
Dans cette étude, on développe deux méthodologies permettant d’identifier les propriétés 
mécaniques des tissus mous. Dans un premier temps, on mesure par élastographie ultrasonore 
par onde de cisaillement la distribution du module élastique au sein des tissus mous 
superficiels. Dans un deuxième temps, on identifie par une méthode inverse les propriétés 
mécaniques des tissus mous profonds. Cette méthode associe l’acquisition de données d’un 
essai expérimental de compression localisée de la jambe à un modèle éléments finis bi-
dimensionnel.  
Ces deux méthodologies nous permettent d’évaluer l’hétérogénéité des propriétés mécaniques 
de la peau au fascia cruris et de caractériser le comportement non-linéaire des tissus mous 
profonds. Enfin, les résultats de ces deux méthodologies sont couplés afin de générer un 
modèle biomécanique de la jambe sous compression élastique pour prédire la distribution de 
pression au sein des tissus mous pour quatre sujets sains. 
